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Liste des abréviations 
 
AUC : Area Under the Curve. Aire sous la courbe. 
AWI : Area under Wash-In. Aire sous le remplissage. 
AWO : Area under Wash-Out. Aire sous la vidange. 
BIQ : Biomarqueur d’imagerie quantitative. 
CMUT : Transducteur ultrasonore microusiné capacitif. 
CT : Computed Tomography. Scanner X. 
CTR : rapport contraste sur tissue. 
DCE-US : Dynamic Contrast Enhanced Ultrasound. Échographie de contraste i.e. imagerie en 
mode harmonique avec agents de contraste ultrasonores de type microbulles. 
DR : Dynamic Range. 
EVAR : Endovascular Aortic Repair. 
GIST : tumeurs gastro intestinales stromales. 
IA : Intelligence Artificielle. 
IM : Index mécanique 
IRM : Imagerie par Résonance Magnétique. 
Δ Ktrans : constante volumique de transfert. 
LES : Liquide équivalent sang. 
LSP : Longueur spatiale d’impulsion. 
MICI : Maladies inflammatoires chroniques de l’intestin. 
MMT : Matériau mimant les tissus. 
Mode B : Brightness. Mode anatomique classique. 
MVD : MicroVascular Density. Densité microvasculaire. 
PBS : Phosphate Buffered Saline. 
PDMS : Polydiméthylsiloxane. 
PI : Peak Intensity. Rehaussement maximal. 
PRF : Pulse Repetition Frequency. Fréquence de repetition des impulsions. 
PZT : Titano-zirconate de plomb. 
RCC : Carcinome rénal à cellules claires. 
RECIST : Response Evaluation Criteria in Solid Tumors. 
ROI : Region Of Interest. Région d’intérêt. 
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RS : Résolution Spatiale. 
Slope : pente à mi-hauteur à la vidange. 
SMI : Superb Molecular Imaging. 
SUVmax : Standardized Uptake Value. Valeur de fixation du radiotraceur normalisée. 
TEP : Tomographie à Emission de Positons. 
TIC : courbe temps intensité. 
TTP : Time To Peak. Temps de montée. 
VEGF : Vascular Endothelial Growth Factor. 
VOI : Volume Of Interest. Volume d’intérêt. 
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Introduction 
 
 
Dans le domaine de la cancérologie, la recherche actuelle s’intéresse non seulement à 
développer de nouvelles thérapies, mais également à améliorer le diagnostic et le suivi 
thérapeutique. La place de l’imagerie dans l’évaluation de la taille des tumeurs mais aussi de 
leur vascularisation ainsi que dans l’évaluation de la présence de métastases est de plus en 
plus importante, notamment grâce à son caractère non invasif et à la possibilité qui est offerte 
d’évaluer la tumeur dans sa globalité, au contraire des biopsies tumorales invasives. Dans le 
contexte de la médecine de précision, il est essentiel de disposer de paramètres objectifs 
marquant l’évolution tumorale. Ces paramètres appelés biomarqueurs peuvent être de nature 
biologique, morphologique ou fonctionnelle. En particulier, les critères RECIST (Reponse 
Evaluation Criteria in Solid Tumors) liés à la morphologie de la tumeur, ainsi que la présence 
de métastases et de ganglions, sont aujourd’hui la référence pour le suivi thérapeutique. Au-
delà de ces critères purement morphologiques, de nouvelles voies sont explorées en imagerie 
fonctionnelle quantitative afin de prendre en compte les spécificités de la vascularisation 
tumorale en termes d’organisation et d’hétérogénéité. L’objectif de ces approches d’imagerie 
quantitative est de réaliser des suivis diagnostiques et pronostiques plus précis, plus précoces, 
plus prédictifs, et plus fiables.  
Parmi les différentes modalités d’imagerie quantitative existantes, l’échographie 
présente de nombreux avantages pour le suivi tumoral puisqu’elle est non invasive, permet 
une imagerie en temps réel et au lit du patient et ce avec du matériel mobile. L’imagerie 
harmonique de contraste, un mode d’imagerie fonctionnelle utilisant des agents de contraste 
ultrasonores, permet d’accéder non seulement à la morphologie de la tumeur, c’est-à-dire sa 
forme et sa taille, mais également à sa vascularisation, c’est-à-dire son volume et son flux 
vasculaires. A ce jour, l’échographie de contraste fournit le seul biomarqueur quantitatif 
précoce de la réponse aux traitements anti-angiogéniques validé par une étude clinique 
multicentrique. Cependant, face à l’hétérogénéité vasculaire tumorale, l’imagerie 
échographique traditionnelle, en deux dimensions (2D), présente des limites liées à 
l’acquisition d’un plan unique, qui n’est pas forcément représentatif de l’ensemble de la 
tumeur. Dans ce contexte, l’acquisition en trois dimensions (3D) des structures anatomiques 
et vasculaires est pertinente pour surmonter ces limitations. Par ailleurs, elle facilite la 
réalisation et l’interprétation de l’examen échographique qui ne dépend alors plus de 
l’opérateur ni du positionnement de la sonde. 
 
Cette thèse se situe dans ce contexte et vise à étudier le potentiel de l’imagerie 
tridimensionnelle de contraste pour l’évaluation quantitative de la vascularisation tumorale, 
sur un système d’imagerie échographique clinique. 
 
Dans ce but, notre démarche de caractérisation de l’imagerie 3D et de comparaison de 
l’imagerie 2D versus l’imagerie 3D s’articule autour de deux approches complémentaires : 
d’une part l’étude sur des objets tests appelés fantômes dont les caractéristiques sont 
connues et maîtrisées, et d’autre part l’étude in vivo sur petit animal. Ce travail de thèse a été 
mené au sein du laboratoire d’Imagerie par Résonance Magnétique Médicale et 
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Multimodalités (IR4M – UMR 8081, CNRS, Université Paris-Sud), dans l’équipe « Imagerie 
multimodale en cancérologie » située à Gustave Roussy (Villejuif). 
 
Le premier chapitre présente une vue générale des enjeux de la recherche de nouveaux 
traitements pour le cancer avec un focus sur les thérapies ciblant l’angiogenèse tumorale. 
L’évaluation de l’efficacité des thérapies anti-angiogéniques et plus généralement des 
thérapies ciblées suscite un intérêt croissant envers les biomarqueurs, et notamment les 
biomarqueurs d’imagerie quantitative. A partir de la revue des travaux déjà publiés, ce 
chapitre dresse l’état de l’art de l’échographie de contraste 2D ainsi que des perspectives 
émergentes en 3D. Dans ce chapitre sont également décrits les méthodes et outils de 
caractérisation des performances de l’échographie de contraste. 
 
Le deuxième chapitre est axé sur le développement d’un banc de mesure expérimental 
dédié à l’étude de la perfusion et conçu pour l’imagerie ultrasonore. Celui-ci a nécessité la 
mise au point d’un fantôme de micro-écoulements. La fin de ce chapitre décrit la 
caractérisation de ce banc de mesure dans deux configurations, d’abord avec un liquide 
équivalent sang puis avec des agents de contraste ultrasonores. 
 
Le troisième chapitre détaille l’étude in vitro de  la caractérisation des performances 
instrumentales de l’échographie de contraste 3D. Afin d’optimiser les paramètres 
d’acquisition de l’échographe clinique employé dans ce travail de thèse, nous avons étudié 
tout d’abord les paramètres d’acquisition que sont l’index mécanique et la cadence image puis 
nous avons évalué ses performances intrinsèques, notamment la résolution spatiale et la 
quantification de l’effet de volume partiel. Cette étude a été réalisée sur le banc de mesure 
développé au cours de cette thèse. 
 
Le dernier chapitre présente et analyse les résultats de l’étude menée in vivo sur petit 
animal comparant les paramètres d’imagerie quantitatifs extraits des acquisitions 2D et 3D. 
Cette étude a été réalisée sur un modèle de tumeur dérivée de patient implantée in situ au 
niveau du rein de la souris, afin de mimer au mieux la physiologie et la vascularisation 
tumorales. 
 
Enfin, la conclusion présente une synthèse des résultats obtenus in vitro et in vivo et 
propose des pistes de recherche pour la poursuite de ces travaux sur les biomarqueurs 
d’imagerie ultrasonore quantitative et en particulier la prise en compte de l’hétérogénéité 
tumorale en imagerie tridimensionnelle. 
Chapitre 1 
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Chapitre 1 : L’imagerie quantitative pour une médecine 
personnalisée en cancérologie 
 
La vision du cancer a évolué au fur et à mesure de la compréhension croissante de la 
complexité de cette maladie, d’une conception purement génétique pour aboutir à la 
conception actuelle intégrant les rôles de l’épigénétique et du microenvironnement tumoral. 
La conception traditionnelle du cancer est celle d’une atteinte génétique des cellules, 
c’est à dire une maladie de la cellule induite par des altérations de son ADN. Cette conception 
simpliste est incarnée par la leucémie myéloïde chronique, un cancer du sang provoqué par 
une seule anomalie chromosomique des cellules souches hématopoïétiques1. Dans tous les 
cancers, des mutations ont lieu au niveau de l’ADN de la cellule, au cours d’un processus multi-
étapes. Les gènes concernés par ces mutations sont appelés oncogènes, et interviennent 
souvent dans le codage de protéines impliquées dans les voies de signalisation cellulaires. 
L’instabilité génomique va donner lieu à une évolution clonale au cours du temps, comportant 
de plus en plus d’anomalies fonctionnelles, et qui vont conférer aux cellules cancéreuses la 
capacité de proliférer de manière rapide et pathologique. Afin d’atteindre le stade de cellule 
maligne dangereuse pour l’organisme, la cellule doit posséder un ensemble de 
caractéristiques fonctionnelles illustrées à la figure 1 : capacité à proliférer, capacité 
d’échapper aux suppresseurs de croissance, capacité à résister à la mort cellulaire, capacité 
de réplication infinie, capacité à induire l’angiogenèse et capacité à envahir les tissus et à 
métastaser. 
                                                          
1 Les cellules souches hématopoïétiques sont les cellules à l’origine des cellules du sang. 
Figure 1 : schéma illustrant les caractéristiques fonctionnelles des cellules cancéreuses, aussi appelées 
« hallmarks » du cancer (Hanahan and Weinberg 2000). 
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Cette vision simpliste est dépassée avec la compréhension actuelle de nombreux 
mécanismes biologiques qui viennent complexifier la maladie. Tout d’abord, au niveau de 
l’ADN, il existe des facteurs dits épigénétiques, qui ne sont pas directement des mutations de 
l’ADN comme par exemple la méthylation de l’ADN qui module l’expression des gènes et a un 
rôle clé dans certains types de cancers. Par ailleurs, le cancer n’est pas qu’un amas de cellules 
en prolifération : le microenvironnement tumoral composé de cellules de soutien, notamment 
les cellules endothéliales et les péricytes, joue également un rôle clé dans la pathologie. En 
effet, une cellule tumorale a besoin d’un environnement permissif pour se développer et 
donner un cancer : la cellule elle-même doit être atteinte d’altérations génétiques, mais son 
microenvironnement doit également être pathologique. En particulier, ce 
microenvironnement doit être propice à l’inflammation et à la tolérance immunitaire, via des 
messagers chimiques spécifiques qui entretiennent ces phénomènes. 
Figure 2 : schéma illustrant le microenvironnement tumoral, composé notamment de cellules 
endothéliales résultant de l’angiogenèse tumorale, de péricytes, de fibroblastes, de leucocytes et de 
matrice extra-cellulaire  (Pietras and Östman 2010). 
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Ainsi, la vision du cancer a évolué pour inclure des caractéristiques moléculaires 
supplémentaires spécifiques des cellules cancéreuses et étendues à leur 
microenvironnement, illustré à la figure 2. Aujourd’hui les thérapies médicamenteuses 
s’appuient sur ces caractéristiques avec des mécanismes d’action extrêmement variés sur la 
mort cellulaire, la prolifération cellulaire, la néovascularisation et plus récemment le système 
immunitaire. Les stratégies thérapeutiques actuelles utilisent une large gamme de 
traitements, illustrés à la figure 3, pour cibler plusieurs mécanismes en jeu dans le 
développement du cancer, simultanément ou séquentiellement. Ces protocoles personnalisés 
nécessitent l’évaluation fine de l’efficacité de chaque ligne de traitement, afin de réajuster 
plus rapidement et plus efficacement la stratégie thérapeutique. Dans ce contexte, l’imagerie 
médicale occupe une place prépondérante. En pleine évolution, elle permet d’accéder à des 
mesures quantitatives de paramètres anatomiques, fonctionnels ou métaboliques.  Ces 
paramètres sont appelés biomarqueurs lorsqu’ils sont pronostics ou prédictifs de l’efficacité 
thérapeutique. 
 
Dans ce chapitre, je présenterai un bref état de l’art des différentes stratégies 
thérapeutiques en soulignant les associations étroites dans leur processus de développement 
ainsi que leur grande diversité, avec un focus sur les thérapies ciblées anti-angiogéniques. A 
partir de cette description de l’arsenal thérapeutique, j’introduirai le concept de l’imagerie 
quantitative et la nécessité d’évaluer des paramètres biomarqueurs de la progression 
Figure 3 : schéma illustrant les caractéristiques fonctionnelles des cellules cancéreuses identifiées à ce 
jour ainsi que les pistes thérapeutiques associées (Hanahan and Weinberg 2011). 
Chapitre 1 
12 
tumorale. Dans ce domaine, l’échographie de contraste apparait comme une modalité de 
choix avec un biomarqueur de la microvascularisation tumorale validé à l’échelle clinique. 
Après avoir présenté brièvement son principe de fonctionnement, je détaillerai ses 
applications et son extension à la 3D. Enfin je terminerai ce chapitre par une description des 
outils méthodologiques aujourd’hui disponibles pour évaluer les performances de ces 
systèmes ultrasonores dans le domaine d’application de l’imagerie quantitative. 
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1. Les stratégies de traitement des tumeurs solides : vers des thérapies de plus 
en plus spécifiques au cancer 
 
Au gré de la meilleure compréhension des mécanismes impliqués dans le cancer, la 
recherche de traitements est passée d’une recherche désespérée et hasardeuse de tout 
composant animal ou végétal potentiellement efficace à une recherche de plus en plus ciblée 
pour développer des thérapies de plus en plus spécifiques au cancer. En voici un bref rappel. 
 
1.1. Rappel des principaux développements de thérapies anti-cancéreuses 
 
Depuis les années 1990, l’incidence et la mortalité du cancer ont commencé à diminuer. 
Ceci est le résultat d’un siècle de découvertes qui ont permis de faire des diagnostics plus 
précoces et d’améliorer les traitements. Afin de cerner les enjeux actuels en cancérologie, il 
est intéressant de se pencher sur l’histoire du développement de nouvelles thérapies ainsi que 
des synergies qui en sont nées. Au cours du 20ème siècle, les développements de la chirurgie, 
de la radiothérapie et de la chimiothérapie ont évolué en parallèle pour se combiner 
progressivement, et restent aujourd’hui les piliers du traitement de la grande majorité des 
cancers. 
 
La chirurgie : un traitement historique 
 
La chirurgie est utilisée depuis l’époque romaine pour le traitement des tumeurs solides, 
et est restée jusqu’au début du 20ème siècle la seule thérapie disponible. De nombreux 
médecins ont essayé de trouver des alternatives : toxine, transfusions sanguines, 
splénectomie, oxygéno-thérapie, fièvre-thérapie, extrait de glande pituitaire, vitamines et 
minéraux, cures de diète hypocalorique. Cependant, le corps médical restait dépourvu face au 
cancer, comme le résume Bainbridge en 1914 dans « The Cancer Problem » : 
 
Throughout the centuries, the sufferers of this disease have been the subject of almost 
every conceivable form of experimentation. The fields and forests, the apothecary 
shop and temple have been ransacked for some successful means of relief from the 
intractable malady. Hardly any animal had escaped making its contribution to hide or 
hair, tooth or toenail, thymus or thyroid, liver or spleen, in the vain search for a means 
of relief.  
Bainbridge, The Cancer Problem, 1914 
 
La radiothérapie et la chimiothérapie : des avancées majeures dans la lutte contre le cancer 
 
La radiothérapie et la chimiothérapie ont pour point commun de cibler les 
caractéristiques phénotypiques des cellules cancéreuses, principalement leur division rapide, 
avec notamment les agents cytotoxiques qui sont devenus les principaux outils de lutte contre 
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le cancer. Jusqu’au milieu du 20ème siècle, les évolutions de la radiothérapie et de la 
chimiothérapie se font d’ailleurs en parallèle au gré des découvertes en physique et en 
biologie, avec une convergence et des synergies de plus en plus fortes. Pour illustrer ces 
découvertes et leurs croisements, voici quelques exemples déterminants. 
En 1895, le physicien allemand Wilhelm Röntgen découvre les rayons X tandis que son 
homologue français Henri Becquerel découvre la radioactivité, menant à la première tentative 
de traitement d’un cancer du sein par rayons X par Emil Grubbe à Chicago en 1896. La même 
année, Lissauer effectue la première tentative de traitement d’une leucémie myléoïde 
chronique via une chimiothérapie par arsenite de potassium. Dans la continuité de ces 
tentatives, Bergonié initie les prémisses de la radiobiologie dès 1906 avec la « loi de Bergonié 
et Tribondeau » qui stipule que les cellules les plus radiosensibles sont les cellules en division 
rapide et peu différenciées. Cette observation est le précurseur des découvertes en biologie 
moléculaire qui vont permettre de mieux comprendre les cellules tumorales.  
Du côté de la radiothérapie, le développement de nouveaux appareils fait suite à des 
découvertes en physique fondamentale, notamment l’effet thermoionique pour la production 
des électrons qui va permettre de contrôler la dose optimale. Par ailleurs, la découverte de 
l’effet temps-dose va donner naissance à de nouveaux protocoles de traitement que sont les 
thérapies fractionnées. 
En parallèle, le médecin allemand Paul Ehrlich introduit la notion de « chimiothérapie » 
pour les traitements chimiques contre les maladies, et parle de « balle magique » (magic 
bullet) dès le début du 20ème siècle. La notion de balle magique est celle d’une molécule qui 
serait capable de cibler sélectivement et de tuer les cellules cancéreuses ou les organismes 
causant la maladie sans affecter les cellules saines. Cette vision influencera les décennies de 
recherche qui vont suivre, et ce n’est que très récemment que ce concept prend tout son sens 
avec l’introduction de l’immunothérapie comme nouveau traitement dans la lutte contre le 
cancer. 
La recherche de cette « balle magique » a conduit dans les années 1920 au 
développement de modèles animaux pour le criblage des molécules chimiques, qui 
permettront par la suite le développement des thérapies modernes contre le cancer, en 
accélérant significativement l’étape de criblage.  
A partir des années 1950, les recherches en chimiothérapie et radiothérapie vont 
s’accélérer, être combinées entre elles et associées aux traitements chirurgicaux. En 
particulier, la spécificité des traitements va connaître un essor grâce à la structuration des 
programmes à l’échelle nationale et le premier plan d’investissements aux Etats-Unis en 1955 
dédié au développement de nouveaux modèles animaux et de lignées cellulaires (Cancer 
Chemotherapy National Service Center), suivi d’un « National Cancer Act » déclaré par le 
Président Nixon en 1970. Ainsi, le paysage de la recherche est radicalement modifié et passe 
de quelques laboratoires académiques à une industrie pharmaceutique d’échelle mondiale 
avec une intensification de la découverte des aberrations moléculaires du cancer. Cela va 
mener à la mise sur le marché de nombreux médicaments dès les années 1980.  
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Vers de thérapies plus spécifiques : les thérapies ciblées 
 
Toutefois le manque de spécificité de la radiothérapie et de la chimiothérapie est 
responsable d’une grande toxicité. Ceci restreint la dose maximale tolérée en-deçà des 
niveaux nécessaires à une efficacité suffisante. C’est dans ce contexte que les thérapies ciblées 
ont été développées dans les années 1990. Elles sont conçues pour attaquer la cellule 
cancéreuse via ses « talons d’Achille moléculaires » en intervenant à un niveau précis du 
développement de la cellule tumorale. Cette distinction avec les thérapies non ciblées est 
toutefois à moduler par la convergence de plus en plus forte des approches 
chimiothérapie/radiothérapie, de plus en plus personnalisées elles aussi car spécifiques de la 
biologie de la tumeur.  
 
1.2. Les thérapies ciblées actuelles 
 
Aujourd’hui, les nouvelles thérapies ciblées sont complémentaires ou alternatives à la 
chimiothérapie et concernent principalement les processus de transduction des signaux en 
particulier la voie des tyrosines kinase. Cette voie peut être bloquée par des anticorps 
monoclonaux (suffixe de la molécule en « -mab ») ou des inhibiteurs enzymatiques (suffixe en 
« -inib »). Ces nouveaux traitements peuvent être classés également en fonction de leur mode 
de fonctionnement : 
 les inhibiteurs d’enzymes qui sont impliqués dans les étapes de l’activation des 
facteurs de croissance cellulaire 
 les inducteurs de l’apoptose, i.e. la mort cellulaire programmée  
 les inhibiteurs de l’angiogenèse tumorale dont nous parlerons dans la partie suivante 
 
En parallèle, une autre stratégie thérapeutique prometteuse partage les mêmes défis : 
l’immunothérapie, représentée en rose sur la figure 3 à la page 11. Si le système immunitaire 
est inclus dans les caractéristiques du cancer depuis peu (Hanahan and Weinberg 2011), l’idée 
de cibler les points de contrôles immunitaires remonte à 1893 avec William Coley (Coley 
1893). Contrairement aux tissus sains, le cancer est un « soi altéré », par mutation, 
surexpression ou modification post-traductionnelle, qui devrait donc être détecté et éliminé 
par le système immunitaire. Cependant, les tumeurs développent des stratégies 
d’échappement au système immunitaire, qui les rendent invisibles aux cellules de l’immunité. 
Les traitements d’immunothérapie visent alors à restaurer l’efficacité du système immunitaire 
en agissant avec des anticorps sur des cibles particulières de la tumeur ou de son 
environnement, pour lui permettre de stimuler, d’éduquer ou de déverrouiller la réponse 
immunitaire. Aujourd’hui les molécules les plus largement étudiées sont les anticorps 
monoclonaux anti-CTLA 4, anti-PD1 et anti-PDL1 pour le traitement des mélanomes, des 
cancers broncho-pulmonaires et des cancers du rein principalement (Ribas and Wolchok 
2018). 
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Le clinicien dispose ainsi d’un arsenal thérapeutique qui n’a cessé de s’étendre au fil des 
années pour aboutir aujourd’hui à des approches sur mesure établies en fonction des analyses 
moléculaires identifiant les cibles tumorales possibles pour chaque patient. Une fois le choix 
de la stratégie thérapeutique fait, les traitements sont délivrés successivement ou bien de 
manière synergique pour combiner efficacement les effets cytotoxiques  et fonctionnels afin 
de contourner les mécanismes de résistance aux traitements.  
Parmi les nombreuses cibles anti-tumorales existantes, les thérapies anti-angiogéniques 
ciblent spécifiquement l’angiogenèse tumorale. Ces thérapies sont largement mises en 
œuvre, généralement en association avec une chimiothérapie, pour le traitement de certains 
types de cancers du sein, du foie, du rein, du poumon et du colon notamment. Cette thérapie 
de par son efficacité parfois partielle avec des effets secondaires non négligeables nécessite 
un suivi accru par l’imagerie quantitative ultrasonore. Avant de décrire les enjeux et la 
méthode de contraste ultrasonore mise en œuvre, nous allons à présent décrire brièvement 
les mécanismes des anti-angiogéniques et les phénomènes physiologiques et biochimiques 
associés. 
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2. L’angiogenèse tumorale, une cible thérapeutique de choix 
 
Parmi les principales caractéristiques fonctionnelles des cancers, on distingue la 
capacité de la tumeur à induire une néo-angiogenèse, c’est-à-dire la création d’une nouvelle 
vascularisation qui va alimenter la tumeur en oxygène et en nutriments. Nous allons décrire 
les phénomènes physiologiques et biochimiques associés ainsi que les mécanismes des 
traitements anti-angiogéniques dans cette partie. 
 
2.1. Angiogenèse tumorale et vascularisation altérée 
 
Au-delà d’une certaine taille critique, entre 100 µm de diamètre, la limite de diffusion 
de l’oxygène, et 1 à 2 mm3 sur des sphéroïdes in vitro2 selon les études rapportées dans la 
littérature (Bergers and Benjamin 2003; Carmeliet and Jain 2000), les tumeurs solides ont 
besoin de développer de nouveaux vaisseaux pour continuer à croître et à proliférer. La 
formation de ces nouveaux vaisseaux est stimulée par plusieurs messagers biochimiques, en 
particulier le VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor) qui est comme son nom l’indique un 
facteur de croissance vasculaire, et se fait en plusieurs étapes selon la séquence suivante 
illustrée à la figure 4 (Jain et al. 1997) : 
                                                          
2 Les sphéroïdes in vitro sont un modèle d’étude développé par (Sutherland and Durand 1973). 
Figure 4 : séquence des étapes de l’angiogenèse par formation de germes (tiré de (Jain et al. 1997), 
adapté de (Hanahan 1997; Risau 1997)). 
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a) dissolution de la membrane basale du vaisseau et de la matrice interstitielle 
environnante 
b) migration des cellules endothéliales vers les stimuli biochimiques 
c) prolifération des cellules endothéliales en amont des cellules endothéliales situées à 
l’extrémité en expansion (bourgeon) 
d) formation de la lumière dans ces néo-vaisseaux 
e) formation de branches et de boucles par convergence et anastomose des bourgeons,  
qui vont permettre la circulation du sang 
f) investissement des vaisseaux par les péricytes3  
g) formation de la membrane basale autour des vaisseaux qui sont encore immatures 
Cette séquence est l’un des mécanismes déployés pour former des néo-vaisseaux, qui peuvent 
également être formés via l’envahissement du tissu interstitiel à l’intérieur des vaisseaux 
préexistants et par co-optation des vaisseaux sains.  
La micro-vascularisation tumorale résultant de ces processus diffère de celle des tissus 
sains par plusieurs aspects et contribue ainsi au microenvironnement pathologique. En 
particulier, il n’y a pas de système lymphatique fonctionnel et le faible gradient de pression 
osmotique modifie le couplage entre flux interstitiel et flux vasculaire (Wu et al. 2009). A ceci 
s’ajoutent des anomalies des péricytes et de la membrane basale qui rendent les vaisseaux 
poreux ce qui augmente la pression interstitielle et modifie le transport de l’oxygène, des 
cellules immunitaires et des médicaments et donc leur pharmacocinétique (Dewhirst and 
Secomb 2017). A ces anomalies fonctionnelles s’ajoutent des anomalies structurelles : ces 
vaisseaux sont hétérogènes et tortueux (Weidner et al. 1992), leurs lumières sont inégales et 
leurs embranchements sont chaotiques et mal formés, se différenciant des vaisseaux sains de 
par le nombre de bifurcations (Less et al. 1991),  et leur dimension fractale (Mavroforakis et 
al. 2006).  
La mauvaise qualité de cette vascularisation est responsable de l’hypoxie tumorale, qui 
réduit d’une part la sensibilité  de la tumeur à la chimiothérapie et à la radiothérapie, et 
stimule d’autre part l’agressivité de la tumeur et sa tendance à métastaser. Nous allons 
maintenant établir un bref état de l’art des traitements anti-angiogéniques qui ciblent cette 
néo-vascularisation anormale. 
 
2.2. Traitements anti-angiogéniques : état de l’art des traitements utilisés en clinique 
et action anti-tumorale 
 
Indications des anti-angiogéniques en clinique 
 
Aujourd’hui, plusieurs inhibiteurs de la voie du VEGF (Vascular Endothelial Growth 
Factor), qui bloquent la signalisation en aval des récepteurs des facteurs de croissance des 
vaisseaux, ont déjà fait leurs preuves cliniques et viennent s’ajouter au bevacizumab, au 
                                                          
3 Les péricytes sont des cellules ayant une fonction contractile qui entourent les cellules endothéliales 
formant la paroi des vaisseaux sanguins. 
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sunitinib et au sorafenib qui ont été les premiers utilisés en clinique. Les indications 
approuvées par la FDA (agence américaine du médicament) et/ou l’EMA (agence européenne 
du médicament) sont résumées dans le tableau 1 (Jayson et al. 2016) : les anti-angiogéniques, 
seuls ou en association avec la chimiothérapie, ont fait leurs preuves cliniques pour le 
traitement de nombreux cancers, notamment le carcinome rénal à cellules claires 
métastatique, le cancer colorectal métastatique, le cancer gastrique réfractaire, le cancer du 
sein métastatique, le carcinome hépato-cellulaire non résécable, le cancer de la thyroïde, le 
cancer de l’ovaire, le sarcome et les tumeurs neuroendocrines du pancréas, qui peuvent être 
imagés en échographie. 
 
 
Bevacizumab Cancer colorectal  métastatique  
Avec chimiothérapie 
Carcinome pulmonaire non à petites cellules Avec chimiothérapie 
Cancer du sein  métastatique  
Avec chimiothérapie 
Glioblastome  
Carcinome rénal à cellules claires métastatique  
Avec IFN-α 
Cancer de l’ovaire Avec chimiothérapie 
Sunitnib Carcinome rénal à cellules claires  métastatique 
Tumeurs pancréatiques neuroendocrines  
Sorafenib Carcinome rénal à cellules claires  métastatique 
Carcinome hépatocellulaire  non résécable 
Cancer thyroïdien différencié Réfractaire au traitement iodé 
Pazopanib Carcinome rénal à cellules claires  métastatique 
Sarcome des tissus mous  
Regorafenib Cancer colorectal  métastatique  
réfractaire à la chimiothérapie 
Ramucirumab Cancer gastrique  réfractaire 
Carcinome pulmonaire non à petites cellules  réfractaire à la chimiothérapie 
Cancer colorectal  métastatique  
réfractaire à la chimiothérapie 
Axitinib Carcinome rénal à cellules claires  
Vandetanib Carcinome médullaire thyroïdien  Non-résécable ou métastatique 
Lenvatinib Cancer thyroïdien différencié Métastatique ou réfractaire à la 
chimiothérapie 
Nintedanib Carcinome pulmonaire non à petites cellules métastatique 
Aflibrecept Cancer colorectal  
Tableau 1: récapitulatif des traitements anti-angiogéniques approuvés par la FDA ou l’EMA en 2016 
pour le traitement des cancers. Les anticorps monoclonaux ont un suffixe en « -mab » et les inhibiteurs 
enzymatiques ont un suffixe en « -inib ». IFN : interféron. Adapté de (Carmeliet and Jain 2011; Jayson 
et al. 2016). 
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Action anti-tumorale des anti-angiogéniques et implications en imagerie fonctionnelle 
 
Ces traitements anti-angiogéniques vont induire des changements fonctionnels au sein 
de la tumeur suivant deux mécanismes complémentaires. D’une part, le blocage de la 
formation de nouveaux vaisseaux par bourgeonnement vasculaire va priver la tumeur 
d’oxygène et de nutriments et ainsi entrainer sa nécrose. D’autre part, un effet de 
normalisation temporaire de la vascularisation, observée sur des modèles pré-cliniques mais 
également en clinique (Jain 2005), permet d’améliorer l’efficacité in situ de la chimiothérapie 
en exploitant la fenêtre d’opportunité thérapeutique offerte par la normalisation vasculaire 
qui va permettre à la chimiothérapie de pénétrer au cœur de la tumeur. 
Ces changements fonctionnels reflètent une altération de la physiologie et/ou du 
métabolisme de la tumeur qui apparaît préalablement aux modifications anatomiques, et 
peuvent être détectés par des techniques d’imagerie fonctionnelle. Par ailleurs, la présence 
d’effets secondaires associés à un coût élevé du traitement rendent essentielle une évaluation 
précoce du traitement, bien en-deçà des trois mois usuellement considérés. Ainsi,  
l’évaluation de l’efficacité de ces thérapies anti-angiogéniques, comme l’ensemble des 
thérapies personnalisées, constitue un défi majeur en imagerie médicale pour la cancérologie, 
avec la validation de méthodes d’imagerie non conventionnelle d’une part et le 
développement de la mesure de paramètres biomarqueurs prédictifs de la réponse au 
traitement d’autre part, afin d’optimiser l’efficacité, le risque et le coût. Nous allons introduire 
ces approches dans la partie suivante.   
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3. Évaluation de l’efficacité thérapeutique : vers des biomarqueurs ? 
 
L’évolution récente des stratégies thérapeutiques vers des approches de médecine 
personnalisée pose de nouveaux défis en termes d’évaluation de leur efficacité 
thérapeutique. En effet, on change complètement de paradigme avec les thérapies ciblées et 
les immunothérapies qui ne sont plus administrées à tous les patients comme c’était le cas 
des traitements traditionnels mais à une sous-population sélectionnée selon des critères 
moléculaires.  Ces traitements individualisés sont particulièrement efficaces sur les patients 
répondeurs, mais en contrepartie certains patients traités ne répondent pas au traitement 
pour des raisons de variabilité phénotypique de la tumeur et de son microenvironnement, 
ainsi qu’à cause de mécanismes d’échappement encore mal connus. Ces mécanismes 
d’échappement sont intrinsèquement liés à la nature de ces thérapies qui ciblent des voies de 
signalisation cellulaires particulières, et peuvent être partiellement parés par des stratégies 
thérapeutiques combinant plusieurs médicaments. 
Afin d’optimiser l’utilisation de ces thérapies de plus en plus largement prescrites, ainsi 
que de s’assurer du bon fonctionnement des nouvelles molécules ciblant des voies de 
signalisation cellulaires encore inexploitées, il est crucial de vérifier leurs effets à un stade 
précoce. D’une part il est nécessaire de pouvoir sélectionner en amont les patients les plus 
susceptibles de bénéficier du traitement et d’autre part de détecter de manière précoce après 
l’initiation du traitement les patients « mauvais répondeurs » afin d’interrompre le traitement 
inefficace ou de proposer une autre ligne de traitement le plus rapidement possible. Il est 
d’autant plus important d’initier des changements thérapeutiques rapidement en cas d’échec 
de la première ligne de traitement que les effets secondaires des thérapies ciblées sont non 
négligeables et que les coûts associés sont conséquents. 
C’est dans cette logique de médecine personnalisée que les biomarqueurs font office de 
Saint Graal (Hutchinson and Jr 2009) en tant que critères  fiables pour à la fois la sélection des 
patients avant l’initiation du traitement et l’évaluation précoce de l’efficacité thérapeutique. 
Après avoir rappelé brièvement la définition d’un biomarqueur en cancérologie, nous 
présenterons l’état de l’art des biomarqueurs d’imagerie validés à l’échelle clinique puis nous 
évoquerons la problématique de la validation de ces paramètres à l’échelle internationale.  
 
3.1. Définition d’un biomarqueur 
 
Au sens large, un biomarqueur peut être défini par toute caractéristique moléculaire, 
histologique, radiographique ou physiologique pertinente en termes d’utilité clinique, c’est-à-
dire que sa mesure est un indicateur de processus biologiques normaux ou pathologiques ou 
de la réponse à une exposition ou une intervention thérapeutique (2001a). Des biomarqueurs 
de tous types sont aujourd’hui largement utilisés en cancérologie, que ce soit pour stadifier et 
caractériser le cancer, cibler les traitements chirurgicaux et radiothérapeutiques ou prédire et  
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Biomarqueur d’imagerie Modalité Rôle décisionnel 
BI-RADS Mammographie, 
IRM, US 
Diagnostic du cancer du sein 
Stade TNM clinique Radiographie, CT, 
IRM, TEP, SPECT, 
US, endoscopie 
Pronostic des cancers 
Index de scintigraphie osseuse SPECT Pronostic du cancer de la prostate 
Fraction d’éjection ventriculaire 
gauche 
Scintigraphie, US Guidage thérapeutique 
T-score DXA Guide la precription en cas de perte 
osseuse dans le cancer du sein 
SUVmax(lésion)>SUVmax(foie ou os) 
avec du 111In-pentetreonide ou du 
68Ga-dotatate octreotide 
SPECT, PET Identification de lésions neuroendocrines 
Prescription thérapeutique 
Prise de 99mTc-tilmanocept > seuil SPECT Détection per-opératoire de ganglions 
sentinelles pour le cancer du sein et du 
mélanome 
Catégorie MARIBS IRM Evaluation du risque de cancer du sein 
chez les patients prédisposés (BRCA1/2) 
Réponse objective : RECIST CT, IRM, TEP Guide la décision de continuer, d’arrêter 
ou de changer de thérapie 
Statut de la marge de résection IRM Pronostic pré-opératoire dans le cancer 
de la prostate 
Fraction d’éjection ventriculaire 
gauche 
Scintigraphie, US Décision d’arrêt thérapeutique 
AUC (réduction à 1 mois) US Pharmacodynamique et biomarqueur 
prédictif (thérapie anti-angiogénique) de 
survie sans progression et survie globale 
18F-FDG SUVmax TEP Sélection régionale de la dose 
Δ 18FDG SUVmax TEP Biomarqueur de pharmacodynamique 
Biomarqueur de suivi 
Utilisé pour chercher la dose et prouver 
l’efficacité 
Δ Ktrans CT, IRM Preuve de concept et recherche de dose 
biologiquement active (traitements 
ciblant la vascularisation tumorale) 
% d’occupation des récepteurs TEP Essai pharmacologique 
Tableau 2 : biomarqueurs d’imagerie utilisés en oncologie comme aide à la décision. En bleu les 
biomarqueurs utilisés en pratique clinique, en jaune les biomarqueurs au stade d’essais cliniques et de 
recherche basée sur des hypothèses médicales. 
IRM : imagerie par résonance magnétique. CT : tomodensitométrie à rayons X / scanner. TEP : 
Tomographie à émission de positons. DXA : absorptiométrie bi-énergie à rayons X. SPECT : 
tomographie par émission monophotonique. TNM : T pour tumeur, N pour ganglion, M pour 
métastases. SUVmax : valeur de fixation du radiotraceur normalisée. AUC : aire sous la courbe. Ktrans : 
constante volumique de transfert. FDG : fluorodeoxyglucose. Adapté de (O’Connor et al. 2017). 
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surveiller l’efficacité thérapeutique. L’analyse histologique de biopsies reste le « gold 
standard » du diagnostic d’un cancer, et de nombreuses analyses de sang et d’autres 
échantillons biologiques sont pratiquées en routine clinique. 
La recherche actuelle de nouveaux biomarqueurs se focalise d’une part sur la recherche 
de marqueurs biologiques moins invasifs à partir de biopsies liquides, de cellules tumorales 
circulantes et d’ADN tumoral circulant, et d’autre part sur la recherche de biomarqueurs 
d’imagerie que nous allons détailler dans le paragraphe suivant. 
 
3.2. Biomarqueurs d’imagerie utilisés en routine clinique 
 
Les biomarqueurs d’imagerie validés en clinique, représentés dans le tableau 2,  sont 
principalement des critères morphologiques utilisés pour évaluer l’efficacité des traitements 
en chimiothérapie, radiothérapie et chirurgie. La réponse objective des tumeurs solides est 
codifiée par les critères RECIST (Reponse Evaluation Criteria in Solid Tumors), basés sur les 
dimensions de la tumeur (Eisenhauer et al. 2009). Plus récemment est apparue la classification 
morphologique BI-RADS pour le diagnostic du cancer du sein en mammographie, IRM et 
échographie. La médecine nucléaire est également pourvue d’un biomarqueur quantitatif, la 
valeur de fixation du radiotraceur normalisée SUVmax (Standardized Uptake Value) qui associé 
au radiopharmaceutique 18F-FDG (fluorodeoxyglucose) permet d’établir un diagnostic sur la 
malignité d’une tumeur, un pronostic et un suivi thérapeutique.  
Au-delà de ces critères déjà utilisés dans la prise en charge standard du cancer, il y a un 
intérêt croissant pour le développement de nouveaux biomarqueurs d’imagerie visant à 
associer des informations morphologiques, fonctionnelles et métaboliques, qui donnent des 
informations supplémentaires et parfois plus précoces que les critères RECIST. Une partie de 
ces biomarqueurs d’imagerie, représentée dans la partie inférieure du  tableau 2, a déjà passé 
les premières étapes de validation et est incluse dans des études cliniques à grande échelle. 
Nous allons détailler ces biomarqueurs d’imagerie dans le paragraphe suivant. 
 
3.3. Principaux biomarqueurs d’imagerie pour les thérapies ciblées  
 
Cette recherche de nouveaux biomarqueurs d’imagerie visant à associer des 
informations morphologiques, fonctionnelles et métaboliques correspond à un enjeu 
commun aux thérapies ciblées et aux immunothérapies. En effet les anti-angiogéniques vont 
normaliser la vascularisation tumorale avant d’avoir un effet sur la diminution du volume, et 
d’autre part les immunothérapies vont donner des réponses atypiques, parfois retardées 
appelées pseudoprogression ou hyperprogression. Plus précisément, les tumeurs peuvent 
présenter une faible décroissance de taille voire même être accompagnées de l’émergence de 
nouvelles masses tumorales juste après l’initiation du traitement, pour ensuite décroître et se 
résorber ultérieurement. En parallèle, des effets indésirables liés à l’auto-immunité peuvent 
être confondus avec une progression métastatique ou diagnostiqués à tort comme processus 
inflammatoire ou infectieux, et être source de toxicité s’ils ne sont pas bien reconnus. 
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Dans le cas des thérapies ciblées anti-angiogéniques, les biomarqueurs d’imagerie 
potentiels sensibles aux changements fonctionnels de la vascularisation quantifient le volume 
sanguin tissulaire, le flux sanguin tissulaire, la perméabilité des parois vasculaires des 
capillaires sanguins et la tortuosité du réseau vasculaire (temps de transit moyen). Ces 
paramètres et leurs biomarqueurs associés seront détaillés dans la partie 4 et en particulier le 
paragraphe 4.2.2 pour la description des paramètres d’imagerie ultrasonore permettant de 
quantifier ces différents paramètres vasculaires. A ce jour, le seul biomarqueur validé à 
l’échelle clinique multicentrique pour les thérapies anti-angiogéniques est le biomarqueur 
AUC (aire sous la courbe de rehaussement de l’intensité ultrasonore) lié à la fois au débit et 
au volume sanguin obtenu par échographie de contraste (Boyer et al. 2018; Lassau et al. 2014). 
Cette modalité sera largement décrite dans la partie suivante.  
 
Dans le cas des immunothérapies anti-PD1 et anti-PD-L1, l’expression du marqueur 
biologique PD-L1 associé à la mort cellulaire n’est pas suffisamment fiable pour sélectionner 
les patients qui vont bénéficier du traitement, ce qui a poussé au développement de 
biomarqueurs intégrant plusieurs approches notamment la radiomique en imagerie 
quantitative (El Naqa and Ten Haken 2018). Plus précisément, ce type d’analyse plus globale 
prenant en compte des informations spatiales et temporelles  permet d’identifier grâce à 
l’intelligence artificielle des caractéristiques macroscopiques sur les images liées aux 
mécanismes cellulaires et moléculaires sous-jacents, et ces informations combinées sont plus 
efficaces pour prédire la réponse thérapeutique. Une étude de Sun et al. (Sun et al. 2018)  
menée sur 3 cohortes indépendantes a validé pour la première fois une signature radiomique 
combinant 8 variables extraites des images CT (Tomodensitométrie à rayons X, aussi appelé 
scanner) de la cohorte MOSCATO comprenant 135 patients, qui est corrélée à la fois à 
l’expression génomique des cellules de l’immunité liées au PD1 mesurée par séquençage 
moléculaire et au pronostic clinique. 
 
L’existence de biomarqueurs permettant un ciblage adéquat de la population est 
essentielle au développement à grande échelle de ces nouvelles thérapies. Les biomarqueurs 
d’imagerie, souvent quantitatifs et combinant plusieurs paramètres descriptifs via des 
méthodes d’intelligence artificielle ont le potentiel de répondre à ces enjeux, la radiomique 
faisant office de « biopsie numérique ». Ces promesses doivent désormais faire leurs preuves 
dans des études de validation clinique qui seront abordées dans le paragraphe suivant. 
 
3.4. La validation d’un biomarqueur d’imagerie : un défi international 
 
La recherche de nouveaux biomarqueurs d’imagerie est un domaine très actif avec 
plusieurs milliers d’études publiées entre 2004 et 2014 qui contraste avec les difficultés 
rencontrées pour une validation jusqu’à l’utilisation en routine clinique (O’Connor et al. 2017). 
En effet, les biomarqueurs d’imagerie nécessitent des recommandations spécifiques quant à 
leur validation par rapport aux biomarqueurs dérivés de tissus ou de fluides biologiques des 
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patients : en particulier, la standardisation et l’harmonisation lexicale ont été soulignés par de 
nombreux groupes et consortiums (FDA, NCI, QIN, QIBA, ACRIN, ESR, EORTC, EANM, ISMRM, 
CRUK). 
 
Feuille de route pour la validation clinique de biomarqueurs d’imagerie 
 
C’est pour répondre à ces défis qu’une feuille de route a été proposée pour améliorer la 
translation des biomarqueurs d’imagerie vers la clinique (O’Connor et al. 2017) : la découverte 
d’un biomarqueur correspondant à un besoin non satisfait, puis la validation technique, suivie 
d’une validation clinique et biologique et enfin la rentabilité (coût-efficacité). 
La première étape de découverte d’un biomarqueur d’imagerie requiert l’identification 
du besoin non satisfait tout comme pour les biomarqueurs tissulaires qui sont des molécules 
liées à la biologie du cancer.  
Puis pour la validation technique, il faut prendre en compte la disponibilité à large 
échelle des appareils d’imagerie afin de pouvoir réaliser des essais multicentriques, ainsi que 
la faisabilité et la tolérance par la population cible en intégrant au maximum les essais aux 
examens réalisés pour le suivi de routine. Par ailleurs, la démarche doit prendre en compte la 
problématique spécifique aux biomarqueurs d’imagerie liée aux progrès technologiques qui 
entraînent des différences entre machines, agents de contraste, et logiciels. Un bon exemple 
a été donné à ce sujet par la communauté TEP avec des calibrations régulières et une 
démarche qualité ; un suivi qui est adopté de plus en plus largement dans la communauté 
ultrasons (Grazhdani et al. 2018). 
Ensuite pour la validation clinique et biologique, dans un premier temps des études pré-
cliniques sur des modèles de tumeurs in situ orthotopiques4 mimant le microenvironnement 
des tumeurs humaines sont fortement recommandées pour évaluer le lien entre le 
biomarqueur d’imagerie et les processus biologiques fondamentaux de la pathologie et des 
effets de l’intervention thérapeutique. Une fois ce lien établi, la démonstration de l’utilité 
clinique doit aller au-delà du simple lien à une variable clinique et apporter une amélioration 
nette de l’état de santé (qualité de vie, survie sans progression, survie globale) ou donner des 
informations utiles au diagnostic, au traitement ou à la prévention de la pathologie. Pour 
valider rigoureusement ces biomarqueurs d’imagerie, les essais cliniques doivent être 
multicentriques5, afin de prendre en compte la variabilité du protocole d’étude clinique. 
Enfin, les biomarqueurs d’imagerie doivent prouver leur rentabilité par rapport aux 
biomarqueurs biologiques déjà validés, en termes de gain d’efficacité pour le patient et de 
coût. Les études cliniques multicentriques nécessaires pour valider cette étape sont très 
longues et coûteuses et sont peu attirantes pour les financeurs car elles ne génèrent pas de 
propriété intellectuelle. Afin de contourner cet obstacle, plusieurs consortiums se sont 
assemblés pour répondre aux besoins collectifs de la communauté d’imagerie, tels que le 
groupe de travail QIBA (Quantitative Imaging Biomarkers Alliance Metrology Working Group). 
                                                          
4 Situé à son emplacement anatomique habituel. Par exemple, tumeur rénale transplantée sous la 
capsule rénale de la souris. 
5 C’est-à-dire réalisé dans plusieurs centres hospitaliers. 
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Cas des biomarqueurs d’imagerie quantitative (BIQ) 
 
Ce groupe QIBA s’intéresse plus particulièrement aux biomarqueurs d’imagerie 
quantitative (BIQ), c’est-à-dire aux biomarqueurs d’imagerie issus d’une modalité d’imagerie 
quantitative, et a émis des recommandations en termes de terminologie et de méthodes 
d’évaluation des performances des biomarqueurs pour pallier à l’incohérence des 
terminologies et des concepts statistiques publiés dans la littérature.  
Tout d’abord, il est recommandé de définir le BIQ et son rapport à la grandeur mesurée 
ainsi que l’objectif de l’analyse : par exemple, la perfusion tumorale est mesurée par l’AUC en 
échographie de contraste, et on veut montrer que l’AUC augmente proportionnellement à la 
perfusion. 
Ensuite, il faut caractériser la modalité d’imagerie quantitative et définir les 
performances techniques à mesurer : répétabilité et reproductibilité des mesures (précision), 
linéarité le cas échéant. 
Par ailleurs, la calibration des machines et la standardisation des protocoles d’imagerie 
et des logiciels de mesure des paramètres sont essentielles pour évaluer l’efficacité clinique 
de manière robuste. 
Enfin, l’analyse statistique doit préciser en amont les exigences en termes de données 
comme par exemple la taille de l’échantillon, le nombre de relecteurs, ou le choix de la 
méthode de référence, et utiliser des méthodes statistiques appropriées pour éviter le sur-
ajustement du à l’utilisation de nombreux paramètres d’image. 
 
A ce jour, les biomarqueurs en imagerie médicale constituent un véritable enjeu pour 
guider l’oncologue dans la stratégie thérapeutique à adopter et sont indispensables au 
développement à grande échelle des thérapies ciblées. En immunothérapie, l’hétérogénéité 
tumorale qu’elle soit tissulaire, métabolique ou bien vasculaire apparaît comme un 
biomarqueur prometteur à partir de l’analyse de texture des images. Dans le cadre des 
traitements anti-angiogéniques c’est l’échographie de contraste qui fournit le seul 
biomarqueur vasculaire validé comme indicateur précoce de la réponse au traitement. La 
partie suivante y est consacrée. 
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4. L’échographie de contraste 
 
L’échographie de contraste est née dans les années 1970 après l’observation fortuite 
d’un signal de contraste dans le ventricule droit du cœur suite à l’introduction de bulles d’air 
conjointement à l’injection intraveineuse de vert d’indocyanine (Feigenbaum et al. 1970). Le 
rehaussement du signal ultrasonore vasculaire résulte directement de la grande différence 
d’impédance acoustique entre le sang et l’air. Depuis, le développement du mode d’inversion 
de contraste de phase sur les échographes accompagné du développement d’agents de 
contraste de plus en plus stables avec l’arrivée sur le marché du SonoVue® (Bracco, Italie) en 
2001 en Europe a marqué le début de l’extension de son utilisation en imagerie dans un vaste 
champ d’applications (Cantisani and Wilson 2015). Elle partage par ailleurs les avantages de 
l’échographie traditionnelle : elle est non irradiante, disponible, peu coûteuse, l’examen est 
relativement court et peut être réalisé au lit du patient. Cela fait aujourd’hui de l’échographie 
de contraste une modalité incontournable en cancérologie pour l’imagerie quantitative de la 
microvascularisation tumorale.  
Après avoir positionné l’échographie de contraste parmi l’ensemble des modalités 
d’imagerie vasculaire, nous détaillerons dans la partie suivante son principe de 
fonctionnement.  
 
4.1. L’échographie de contraste, une modalité d’imagerie de la vascularisation de choix 
pour l’évaluation thérapeutique 
 
L’imagerie quantitative de la vascularisation tumorale a donc été introduite pour évaluer 
les modifications de la microcirculation (fonctionnelles) préalables aux modifications du 
volume tumoral (morphologiques). Plus précisément, elle repose sur l’étude du rehaussement 
du signal vasculaire après l’injection d’un produit de contraste caractérisant la 
microcirculation selon plusieurs paramètres, les principaux étant :  
- le débit sanguin de la tumeur 
- le volume sanguin tissulaire de la tumeur 
- le temps de transit représentant le temps moyen mis par l’agent de contraste pour 
traverser la région d’intérêt considérée, qui dépend entre autres de la tortuosité du 
réseau vasculaire 
- la perméabilité des parois vasculaires des capillaires sanguins correspondant à la fuite 
du traceur à travers les parois capillaires 
Ces paramètres et leurs biomarqueurs associés sont mesurés par les techniques d’imagerie 
fonctionnelle de contraste dédiées à la microvascularisation que sont l’IRM (Imagerie par 
Résonance Magnétique nucléraire), le CT (Tomodensitométrie à rayons X ou scanner), la TEP 
(Tomographie à Emission de Positons) et l’échographie de contraste (DCE-US). Toutefois, ces 
modalités d’imagerie vont explorer des propriétés différentes de la vascularisation de par 
leurs différences de nature physique du signal, de caractéristiques des agents de contraste et 
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de résolution temporelle des détecteurs. Nous allons brièvement détailler ces aspects qui sont 
résumés dans le tableau 3. 
 
4.1.1. L’agent de contraste, un atout pour l’imagerie ultrasonore 
 
La nature des agents de contraste conditionne les propriétés vasculaires observées et 
donc les biomarqueurs mesurés. 
La première caractéristique déterminante des agents de contraste est leur taille, qui 
dissocie les agents de contraste extravasculaires des agents de contraste intravasculaires. Les 
agents de contraste intravasculaires correspondent à une famille de petites molécules d’une 
centaine de nanomètres au maximum qui sont donc capables de traverser la paroi vasculaire : 
les produits de contraste iodés en CT, et le gadolinium en IRM. Cette propriété permet 
d’accéder à la perméabilité des vaisseaux, souvent altérée par la maladie, mesurée par le Ktrans 
en IRM, ainsi qu’aux débits et volumes sanguins des tissus environnants. Toutefois le caractère 
intravasculaire de ces agents de contraste impose d’employer des modèles mathématiques à 
plusieurs compartiments (tissu interstitiel, plasma) qui diffèrent d’un constructeur à l’autre et 
qui sont variables selon les organes. Ceci limite l’exploitation des paramètres mesurés comme 
biomarqueurs fonctionnels. A cette limite s’ajoute celle de la toxicité biologique intrinsèque 
de ces agents de contraste extravasculaires dans un contexte actuel qui cherche à limiter les 
irradiations et l’utilisation de produits de contraste allergisants et mal éliminés, en particulier 
chez l’enfant et pour les pathologies nécessitant un suivi au long cours. Les produits de 
contraste utilisés en CT sont des produits iodés qui majorent l’atténuation des rayons X par 
effet photo-électrique, et peuvent donner des atteintes rénales lors de leur élimination. Dans 
le cas de l’IRM, le gadolinium qui modifie le temps de relaxation des protons utilisé pour 
former l’image est aujourd’hui considéré comme invasif car il peut donner des fibroses 
systémiques néphrogéniques et s’accumule dans l’encéphale à long terme. Ainsi, les 
propriétés de ces agents de contrastes extravasculaires limitent la mise en œuvre de 
l’imagerie de la vascularisation par CT et IRM, en particulier lorsqu’il s’agit de suivre l’efficacité 
thérapeutique avec des examens d’imagerie récurrents et au long cours. 
En revanche, les produits de contraste extravasculaires qui sont utilisés en échographie 
sont des microbulles de gaz inerte entourés d’une capsule ayant des dimensions proches de 
celles des globules rouges, de 1 à 10 µm de diamètre. Cette dimension empêche le passage 
des agents dans le milieu interstitiel. Dans ce cas, la quantification du signal peut se faire via 
des modèles mathématiques monocompartimentaux simples qui donnent accès à des 
paramètres proportionnels au débit et au volume vasculaire. En revanche, ils ne permettent 
pas d’extraire des informations sur l’état de perméabilité des vaisseaux. Concernant la toxicité 
quasi nulle de l’agent de contraste, celui-ci s’élimine facilement : les microbulles restent dans 
la circulation générale pendant 10 à 15 minutes après injection, avant que le gaz soit expiré 
par les poumons et que la capsule soit filtrée par les reins puis éliminée par le foie (Morel et 
al. 2000). 
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Les agents de contraste utilisés en TEP, appelés radiopharmaceutiques, se distinguent 
des autres agents de contraste traditionnellement utilisés en CT, IRM et US en traçant 
directement le métabolisme cellulaire (Kurihara et al. 2012). Ces molécules sont constituées 
d’un atome radioactif émetteur de positons associé à un traceur qui va soit être métabolisé 
par la cellule soit venir se fixer à un récepteur. Largement utilisé en clinique, le 18F-FDG (18F-
fluoro-déoxyglycose), un analogue du glucose, est davantage métabolisé par les cellules 
cancéreuses qui ont une consommation de glucose anormalement élevée. Par ailleurs, 
d’autres radiopharmaceutiques permettent d’accéder à la perfusion et à la vascularisation. Le 
15O-H2O permet de mesurer la perfusion au sein de la tumeur (Tolbod et al. 2018) tandis que 
le 18F-FMISO est un marqueur de l’hypoxie tumorale (Rajendran et al. 2006). En se fixant au 
VEGFR, un récepteur impliqué dans la voie de signalisation cellulaire régulant l’angiogenèse, 
le 64Cu-DOTA-VEGF121 est un marqueur de l’angiogenèse tumorale (Chen et al. 2009). De 
manière générale, l’imagerie TEP est une technique d’imagerie sensible et dotée de 
marqueurs moléculaires spécifiques. Celle-ci présente cependant des inconvénients 
puisqu’elle est coûteuse, ionisante, et parfois complexe à mettre en œuvre notamment dans 
le cas du 15O-H2O qui doit être produit sur place en raison de sa courte période de 2 minutes 
et dont l’analyse nécessite la mesure de la fonction d’entrée artérielle6. Ceci limite à ce jour 
son utilisation à large échelle en clinique pour le suivi de l’efficacité thérapeutique des anti-
angiogéniques. 
 
4.1.2. La résolution temporelle, déterminante pour la dynamique de la vascularisation 
 
Les informations fonctionnelles vasculaires ne proviennent pas seulement de la 
présence ou de l’absence de rehaussement d’un tissu, mais également de la dynamique 
temporelle de ce rehaussement. En effet, selon la façon dont un tissu est vascularisé, il va plus 
ou moins prendre le contraste, c’est-à-dire que la dynamique de rehaussement va varier d’un 
tissu à l’autre, permettant ainsi de les distinguer. Par exemple en imagerie du foie, les 
premiers temps de remplissage de la tumeur, accompagnés des images au temps tardif aussi 
appelé temps portal permettent de distinguer le diagnostic de carcinome hépato-cellulaire du 
diagnostic d’hémangiome bénin ou de kyste bénin du foie (Chernyak et al. 2018). Cependant, 
les techniques classiques de CT et d’IRM utilisées en routine clinique sont interprétées de 
manière qualitative, en comparant les images avant injection et à 2 ou 3 temps après injection 
de produits de contraste, où la résolution temporelle est, au mieux, une image par seconde. 
En PET, c’est plutôt l’activité qui est mesurée et les images sont intégrées au cours du temps 
sur une dizaine de minutes. Sur ce point, l’échographie se distingue nettement avec une 
résolution temporelle autour de 5 images par seconde en mode contraste voire beaucoup plus 
selon les développements récents. Cette résolution temporelle est déterminante en imagerie 
quantitative et fait de l’échographie de contraste une modalité d’imagerie particulièrement 
pertinente en cancérologie où elle va être très sensible au rehaussement initial.  
                                                          
6 La fonction d’entrée artérielle désigne l’image de l’artère prise comme référence. 
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 Agent de contraste 
Résolution 
temporelle 
Niveau de validation clinique 
Avantages / 
inconvénients 
DCE-US 
Microbulles encapsulées 
(SonoVue©) 
1-10 µm 
 intravasculaire 
5-25 Hz 
(voire 
1000 Hz) 
 
validation clinique multicentrique : 
AUC (Aire sous la courbe de 
rehaussement temps-intensité) 
Accessible 
Peu coûteux 
Peu allergisant 
 
DCE-CT 
Produits de contraste 
iodés 
< 100 nm 
Extra-vasculaire 
 
3 Hz en cours de validation clinique : 
volume vasculaire (ETV : Enhancing 
Tumor volume), débit sanguin (F : 
stroma blood flow), perméabilité 
capillaire (BV : fractional blood 
volume of stroma) 
Résolution spatiale 
Examen corps entier 
Irradiant 
DCE-IRM 
Gadolinium 
< 5 nm 
Extra-vasculaire 
 
1 Hz en cours de validation clinique : 
débit, perméabilité, surface capillaire 
 
Résolution spatiale 
Examen long 15-45 min 
Disponibilité de 
l’appareil 
Claustrophobie 
Coûteux 
 
TEP-CT 
18F-FDG  
 métabolique 
Image 
intégrative 
en cours de validation clinique : 
valeur de fixation du radiotraceur 
normalisée (SUVmax) 
 
Sensibilité 
Spécificité 
Coûteux  
Résolution spatiale 5 
mm-1 cm 
 
Tableau 3 : récapitulatif des modalités d’imagerie fonctionnelle utilisées en cancérologie, des agents 
de contraste associés, de la résolution temporelle, du niveau de validation cliniques des paramètres 
vasculaires et avantages et inconvénients. 
 
4.2. L’échographie de contraste en pratique clinique 
 
L’échographie de contraste, de par la nature des agents de contraste et ses avantages 
en termes d’accessibilité et d’innocuité est ainsi une modalité d’imagerie de la vascularisation 
de choix pour l’évaluation thérapeutique fonctionnelle. Nous allons à présent établir l’état de 
l’art de son utilisation en pratique clinique avant d’en décrire son principe de fonctionnement. 
 
4.2.1. Etat de l’art de l’échographie de contraste en pratique clinique 
 
Les recommandations de pratique clinique en échographie de contraste pour les 
différentes indications sont régulièrement mises à jour et publiées sous forme de consensus 
de la WFUMB (World Federation for Ultrasound in Medicine and Biology) et de l’EFSUMB 
(European Federation of Societies for Ultrasound in Medicine and biology), désormais divisé 
en une partie « applications hépatiques » (Claudon et al. 2013) et une seconde partie 
« applications non-hépatiques » (Sidhu et al. 2018) en raison de l’utilisation prépondérante  
de l’échographie de contraste pour le diagnostic de lésions hépatiques focales. Initialement 
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développée en Europe et en Asie, le déploiement de cette méthode a fait un pas en avant 
supplémentaire suite à la validation par la FDA du Lumason® (= Sonovue®, Bracco, Italie) en 
2016 (FDA 2016) pour les tumeurs hépatiques chez l’adulte et l’enfant (Seitz and Strobel 
2016).  
Les applications cliniques recommandées de l’échographie de contraste sont 
synthétisées dans la figure 5, en discernant selon l’axe vertical les évaluations quantitatives 
des évaluations qualitatives de l’image. Parmi les paramètres qualitatifs, largement utilisés et 
qui se recoupent avec ceux visualisés en CT et en IRM, on peut citer : 
- la dynamique de rehaussement : on parle de rehaussement précoce ou tardif 
- l’intensité relative du rehaussement entre la lésion et les tissus environnants : on parle 
de zone hypo-, iso- ou hyper-rehaussée 
- la distribution spatiale : on parle de remplissage homogène ou hétérogène de la lésion 
- la taille de la lésion 
Les paramètres quantitatifs sont pour leur part extraits de la courbe temps-intensité (TIC : 
Time Intensity Curve) qui représente l’intensité moyenne du signal dans la région d’intérêt 
Figure 5 : représentation schématique des applications cliniques de l’échographie de contraste en 
discernant les évaluations quantitatives des évaluations qualitatives suivant l’axe vertical, et selon le 
niveau de validation clinique suivant l’axe horizontal. Le code couleur souligne les applications où cette 
modalité d’imagerie a un intérêt particulier pour visualiser l’inflammation, visualiser la 
microvascularisation ou être utilisée en pédiatrie. Créé à partir de (Sidhu et al. 2018). 
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observée au cours du temps de l’examen, en général quelques minutes. Selon la méthode 
d’injection des produits de contraste, on peut observer différents paramètres vasculaires qui 
seront décrits dans la partie 4.2.2 sur le principe de fonctionnement de l’échographie de 
contraste. 
La figure 5 représente également les applications selon leur degré de validation clinique 
suivant l’axe horizontal. Les principales applications cliniques de l’échographie de contraste 
vont à présent être décrites en rapport avec leur utilisation en pratique clinique. 
 
Imagerie vasculaire 
 
L’échographie de contraste est d’abord et principalement utilisée en imagerie 
cardiovasculaire (Rafailidis and Sidhu 2018) pour évaluer la fonction cardiaque, et en 
particulier poser le diagnostic de shunt droite-gauche et de régurgitation valvulaire (Senior et 
al. 2017), ainsi que pour évaluer l’athérosclérose7. La néo-vascularisation et l’inflammation 
des plaques d’athérome, visibles en échographie de contraste, sont des marqueurs de 
vulnérabilité de ces plaques d’athérome, mais le clinicien ne dispose pas à ce jour de 
biomarqueurs standardisés pour l’utilisation en routine clinique. L’échographie de contraste 
permet également de visualiser l’inflammation de l’anévrysme : cet examen est validé comme 
modalité de suivi post-EVAR8 et les paramètres quantitatifs permettent de surveiller les 
endofuites avec une précision accrue (Cantisani et al. 2015; Rafailidis et al. 2018). Enfin 
l’échographie de contraste représente une alternative viable à l’angiographie 
traditionnellement utilisée, permettant de limiter l’irradiation pour un suivi au long cours et 
de réaliser des économies en coûts de santé (Faccioli et al. 2018). 
 
Imagerie de perfusion des organes 
 
Le second apport essentiel de l’échographie de contraste est l’accès à la micro-
vascularisation via les paramètres fonctionnels liés à la perfusion sanguine. La détection de 
zones ischémiques mal perfusées aussi bien dans le rein que dans la rate, ainsi que dans les 
greffes de rein et de pancréas, est améliorée par l’utilisation d’agents de contraste par rapport 
au mode B9 et au mode Doppler traditionnels (García Roch et al. 2018). En effet les rejets aigu 
et chronique se manifestent par une modification de la microcirculation qui se reflète 
quantitativement sur la courbe temps-intensité, dont les paramètres doivent encore être 
validés cliniquement par rapport au pronostic et à la survie réelle. Dans cette indication 
                                                          
7 L’athérosclérose se manifeste sous la forme de plaques d’athérome sur la paroi vasculaire qui 
peuvent se détacher et venir obstruer sous forme de thrombus plusieurs artères ; l’artère coronaire à 
l’origine d’un infarctus du myocarde ; l’artère carotide ou les artères cérébrales à l’origine d’un AVC 
(Accident Vasculaire Cérébral). 
8 L’EVAR (EndoVascular Aortic Repair) est la réparation endovasculaire de l’aorte abdominale par pose 
d’un stent dans la lumière de l’artère pour exclure l’anévrysme du reste de la circulation. 
9 Le mode B (« Brightness ») désigne le mode d’imagerie échographique classique, qui représente le 
signal réfléchi aux interfaces entre les tissus et reconstruit ainsi une image 2D de la zone observée. 
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d’imagerie du rein, les agents de contraste ultrasonore sont particulièrement intéressants 
puisqu’ils ne sont pas filtrés par la membrane glomérulaire et ne sont donc pas excrétés par 
le rein. Par conséquent, l’absence de néphrotoxicité qui en résulte permet de réaliser des 
examens indépendamment de la fonction rénale du patient. Par ailleurs, l’échographie de 
contraste est validée pour l’évaluation pré-, per- et postopératoire de la vascularisation des 
greffes de peau (free flap transplantation) (Prantl et al. 2015), avec l’utilisation de paramètres 
quantitatifs en pré-opératoire pour l’évaluation précise de la fonctionnalité du tissu à prélever 
en termes de débit et de volume vasculaire. Enfin, de manière plus marginale, certaines 
équipes s’intéressent à l’évaluation de la perfusion musculaire (Thomas et al. 2015), et 
d’autres ont observé une corrélation entre l’angiogenèse et le pronostic de guérison après 
fracture tibiale (Haubruck et al. 2018). 
 
Imagerie de l’inflammation 
 
La troisième application de l’échographie de contraste est l’imagerie de l’inflammation, 
qui est corrélée à la vascularisation. Dans le cadre du suivi de l’activité des maladies 
inflammatoires chroniques de l’intestin (MICI), l’échographie de contraste est 
particulièrement pertinente pour un suivi au long cours, étant moins coûteuse et moins 
invasive que l’endoscopie habituellement réalisée. L’échographie de contraste a fait ses 
preuves pour le suivi de l’activité des MICI (Bryant et al. 2018; Medellin et al. 2018) et en 
particulier la maladie de Crohn (Medellin et al. 2018; Medellin-Kowalewski et al. 2016; Novak 
et al. 2017), avec une bonne corrélation entre l’index d’activité clinique et les  paramètres 
échographiques : épaisseur de la paroi, présence de tissu adipeux mésentérique 
inflammatoire, hyperhémie et présence de complications de type sténoses ou fistules. La 
quantification du rehaussement est également corrélée au grade de sévérité mesuré par 
endoscopie. Par ailleurs, le suivi de l’activité des maladies articulaires inflammatoires 
représente un véritable enjeu clinique avec un besoin non satisfait auquel l’échographie de 
contraste pourrait répondre grâce à sa sensibilité. Des études cliniques supplémentaires sont 
toutefois nécessaires afin de parvenir à valider de cette méthode (Zhao et al. 2017). 
 
Imagerie pour la cancérologie 
 
Combinant sa sensibilité à l’inflammation et sa capacité à mesurer la perfusion, qui sont 
deux éléments essentiels du microenvironnement tumoral (Hanahan and Weinberg 2011), 
l’échographie de contraste est particulièrement pertinente en cancérologie pour la 
caractérisation des tumeurs mais aussi de leur environnement ganglionnaire. 
Cette modalité a été validée par l’EFSUMB pour les cancers de la vessie, du rein, du 
poumon et du cerveau en intra-opératoire, ainsi que pour les cancers gastriques (GIST) et les 
tumeurs du foie. En particulier, la caractérisation des masses focales du foie est l’application 
première de la DCE-US en Europe, en Asie et au Canada, qui permet un diagnostic non invasif 
avec une précision comparable à la CT et à l’IRM, et pour un coût moindre (Westwood et al. 
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2013). Les paramètres échographique qualitatifs concernant le niveau de rehaussement et la 
dynamique de rehaussement ont été intégrés à l’algorithme de diagnostic LI-RADS (Liver 
Imaging Reporting and Data System) pour le diagnostic des tumeurs hépatiques (Chernyak et 
al. 2018; Chiorean et al. 2015; Dietrich et al. 2018b; Ferraioli and Meloni 2018; Piscaglia et al. 
2017; Wang et al. 2017; Wilson et al. 2018). Concernant les cancers de la thyroïde (Cantisani 
et al. 2017; Dighe et al. 2017a; Dighe et al. 2017b), du sein (Eisenbrey et al. 2016; Li et al.) et 
du pancréas, des études cliniques sont en cours mais l’échographie de contraste doit encore 
faire ses preuves. 
En marge des applications diagnostiques, l’échographie avec ajout d’agents de contraste 
permet au bloc opératoire ou en imagerie interventionnelle d’améliorer plusieurs 
procédures : le guidage  des ablations percutanées (Meloni et al. 2015), le guidage vers le 
ganglion sentinelle pour le traitement des cancers du sein, le repérage des zones actives non 
nécrosées lors des biopsies et le traitement du cancer de la prostate par ultrasons haute 
intensité (HIFU) (Ashrafi et al. 2018). 
Enfin, l’application qui nous intéresse le plus ici est le suivi thérapeutique de la réponse 
aux traitements anti-angiogéniques (Hudson et al. 2015). Comme indiqué précédemment, des 
changements de vascularisation vont être visibles précocement en imagerie fonctionnelle, 
alors que les modifications morphologiques interviennent plus tardivement avec ces thérapies 
à effet cytostatique, ce qui rend les critères morphologiques RECIST inadaptés. C’est ainsi que 
l’aire sous la courbe (AUC) a été validée en clinique par une étude multicentrique comme  
biomarqueur d’imagerie quantitative de la réponse des tumeurs solides aux traitements anti-
angiogéniques : cancer du sein métastatique, mélanome, cancer colorectal, GIST, carcinome 
rénal et carcinome hépatocellulaire primaire (Lassau et al. 2014). Une baisse de l’AUC de 40% 
au bout d’un mois de traitement est significativement corrélée à la survie sans progression et 
à la survie globale, est c’est le seul biomarqueur d’imagerie quantitative validé à ce jour. 
 
4.2.2. Principe de fonctionnement de l’échographie de contraste 
 
Agents de contraste ultrasonores 
 
Le principal objectif des agents de contraste injectés dans la circulation sanguine est de 
rehausser le signal vasculaire qui est atténué de 40 dB (à 2 MHz) par rapport aux tissus 
environnants en l’absence d’agents de contraste en mode B conventionnel. Pour ce faire, des 
microbulles gazeuses de 1 à 10 µm de diamètre sont injectées par voie intraveineuse et 
circulent dans les vaisseaux sans altérer la dynamique d’écoulement sanguin (Lindner et al. 
2002). Elles sont suffisamment petites pour franchir les capillaires pulmonaires et parvenir à 
la circulation systémique, et suffisamment grosses pour rester purement intra-vasculaires, un 
avantage qui a été souligné précédemment pour l’imagerie quantitative. 
Leur pouvoir de rehaussement résulte de deux phénomènes physiques 
complémentaires intervenant dans leur interaction avec le champ ultrasonore : la 
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rétrodiffusion passive et la rétrodiffusion active. Cette rétrodiffusion dépend des propriétés 
physico-chimiques du gaz inerte et de la coque protectrice des microbulles.  
La rétrodiffusion passive est le phénomène mis en jeu lorsque l’onde incidente 
rencontre une interface entre deux milieux d’impédances acoustiques différentes, et la 
détection des ondes réfléchies constitue pour rappel le principe de base de l’échographie. 
Dans le cas des microbulles, l’intensité rétrodiffusée va être augmentée par la présence de gaz 
qui favorise la différence d’impédance acoustique entre l’agent de contraste et le milieu 
environnant. Cette intensité rétrodiffusée suit la loi de Rayleigh avec une augmentation 
proportionnelle au rayon de l’agent de contraste (R6) et la fréquence (f4). 
Par ailleurs, la rétrodiffusion active intervient lorsque la microbulle oscille en réponse 
aux variations de pression acoustique et devient elle-même une source d’ondes ultrasonores. 
En fonction de la pression acoustique incidente on distingue plusieurs régimes d’oscillation : 
pour de faibles amplitudes d’excitation, les oscillations sont linéaires ; pour de plus fortes 
amplitudes acoustiques, les oscillations non linéaires génèrent des fréquences harmoniques ; 
au-delà, les microbulles sont détruites et leur rupture génère des composantes harmoniques 
transitoires intenses. Dans le cas non-linéaire qui nous intéresse ici, les microbulles vont 
émettre une réponse fréquentielle complexe composée de fréquences privilégiées dites 
« harmoniques » à des entiers multiples de la fréquence fondamentale transmise par la sonde 
f0 : 2 f0, 3 f0… (cf. figure 6) En pratique, la composante à 2 f0 est la plus couramment utilisée 
en imagerie harmonique de contraste. Par ailleurs, la fréquence de résonance des microbulles 
est proportionnelle à leur diamètre et le signal est d’autant plus important que la sonde émet 
à une fréquence proche de cette fréquence de résonance, typiquement de 2 à 3 MHz pour des 
microbulles de 1 à 8 µm de diamètre.  
 
 
Ces propriétés de rétrodiffusion dépendent de la nature du gaz et de l’enveloppe des 
microbulles, et sont constamment optimisées par les fabricants. Les agents de contraste 
ultrasonores qui sont ou ont été commercialisés sont récapitulés dans le tableau 4. 
Figure 6 : représentation schématique de la réponse des agents de contraste au champ ultrasonore 
émis par la sonde : oscillations volumiques des microbulles sous l’effet de l’onde de pression, et 
spectre fréquentiel de la réponse émise par du SonoVue® insonifié à 1 MHz et 200 kPa (Bouakaz et 
al. 2007b). 
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Concernant la nature du gaz, celui-ci est choisi pour ralentir sa cinétique de dissolution 
dans le sang et ainsi permettre d’augmenter la durée de l’examen échographique. Les gaz 
ayant un faible coefficient de diffusion et une faible solubilité dans le sang et l’eau sont des 
gaz lourds et hydrophobes tels que les perfluorocarbones et en particulier l’hexafluorure de 
soufre, l’octofluoropropane et le décafluorobutane (cf. tableau 4). De plus, la compressibilité 
de ces gaz confère aux agents de contraste un fort pouvoir de rétrodiffusion. 
Concernant les coques entourant les microbulles, elles ont à la fois un rôle de 
protection des bulles en assurant une meilleure stabilité et un rôle dans la capacité des 
microbulles à suivre des oscillations volumiques sous l’effet du champ ultrasonore 
(rétrodiffusion active). En effet, la nature et l’épaisseur de cette coque va influencer à la fois 
la résistance à la diffusion du gaz et le pouvoir réflecteur de la bulle qui est lié à sa flexibilité 
mécanique. En vue d’optimiser ces deux aspects, les microbulles sont pour la plupart réalisées 
en phospholipides, protéines ou polymères (cf. tableau 4) avec des épaisseurs comprises entre 
1 et 200 nm qui assurent un compromis entre flexibilité et stabilité dans le temps. Par rapport 
à la stabilité temporelle, les microbulles restent dans la circulation générale pendant 10 à 15 
minutes après injection, puis le gaz est expiré par les poumons et la capsule est filtrée par les 
reins avant d’être éliminée par le foie (Morel et al. 2000). 
 En pratique clinique, seul le Sonovue® (Bracco, Italie) est autorisé en France et en 
Europe pour l’imagerie fonctionnelle en cancérologie. Cet agent de contraste est composé 
d’hexafluorure de soufre (SF6) encapsulé dans une membrane de phospholipides, comme 
illustré à la figure 7. Après reconstitution, chaque flacon contient 5 mL de solution avec 1,5 à 
5,6.108 microbulles/mL (FDA 2016) avec une distribution en taille comprise entre 1 et 10 µm 
et un diamètre moyen de 2,5 µm (Greis 2004). Ce produit est également commercialisé aux 
Tableau 4 : récapitulatif des agents de contraste ultrasonores qui sont ou ont été approuvés pour 
une utilisation en pratique clinique (Paefgen et al. 2015). 
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Etats-Unis et approuvé par la FDA pour les tumeurs du foie depuis 2014 sous le nom de 
Lumason®. 
 
Détection physique des agents de contraste 
 
Comme décrit précédemment, les propriétés d’oscillation des agents de contraste qui 
vont émettre des ondes rétrodiffusées à des fréquences harmoniques multiples de l’onde 
incidente sont un véritable atout pour la détection du signal issu des microbulles. En effet, le 
signal des microbulles était initialement détecté à la fréquence fondamentale avec des sondes 
fonctionnant à une fréquence unique, alors qu’aujourd’hui les nouvelles méthodes d’imagerie 
non-linéaire (Schrope and Newhouse 1993) ont considérablement amélioré la détection des 
agents de contraste en particulier pour l’imagerie de la microvascularisation (Hossack et al. 
2000). Ces modalités d’imagerie non-linéaires sont désormais proposées par tous les 
constructeurs et reposent sur la mesure spécifique du signal à la fréquence harmonique 
(double de la fréquence incidente 2 f0) ou plus rarement subharmonique (moitié de la 
fréquence incidente ½ f0), ce qui permet de différencier le signal vasculaire du signal tissulaire. 
En pratique, sur une sonde à 12 MHz fonctionnant en mode harmonique, le signal émis est à 
8 MHz, soit 2/3 de la fréquence fondamentale, et le signal reçu est à 16 MHz, soit 4/3 de la 
fréquence fondamentale. 
Du point de vue de la détection, l’imagerie harmonique impose un compromis entre la 
résolution spatiale axiale, meilleure si l’impulsion émise est courte donc à large bande 
fréquentielle, et la sensibilité liée au contraste, meilleure si le signal transmis a une bande 
fréquentielle étroite pour éviter le recouvrement spectral. Afin de pouvoir utiliser des signaux 
à large bande, des techniques d’imagerie multi-impulsionnelles ont été développées et sont 
utilisées en routine : l’imagerie par inversion de phase, l’imagerie par modulation d’amplitude 
et l’imagerie par soustraction d’impulsion ; ces méthodes peuvent être combinées. 
L’imagerie par inversion de phase illustrée à la figure 10 consiste à transmettre deux 
impulsions successives de même amplitude mais déphasées de 180° (Simpson et al. 1999). 
Dans les tissus qui sont un milieu linéaire, la réponse à la seconde impulsion est inversée par 
Figure 7 : schéma du SonoVue® / Lumason® (Bracco, Suisse) : gaz d’hexafluorure de soufre SF6 
encapsulé dans une membrane de phosopholipides (Greis 2009). 
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rapport à la réponse à la première impulsion, et globalement la somme des deux échos est 
nulle. En revanche les bulles vont rétrodiffuser les signaux de façon non linéaire, et la somme 
des échos sera non nulle. Globalement cette méthode permet d’amplifier le signal vasculaire 
provenant des agents de contraste.  
De façon analogue, l’imagerie par modulation d’amplitude (Brock-Fisher et al. 1996) 
illustrée à la figure 8 consiste à transmettre deux impulsions successives d’amplitudes 
différentes. Par exemple, la première impulsion est transmise avec une amplitude égale à la 
moitié de celle de la seconde impulsion, puis l’écho de la première impulsion est multiplié par 
2 avant d’être soustrait à l’écho de la seconde impulsion. Or la réponse des microbulles est 
reliée de manière non linéaire à l’amplitude du champ ultrasonore incident, c’est ainsi que le 
signal vasculaire est amplifié par rapport au signal tissulaire.  
En combinant les deux méthodes précédentes, la séquence d’impulsion de contraste 
(CPS : Contrast Pulse Sequence) (Phillips 2001) illustrée à la figure 10  permet d’augmenter 
encore davantage l’amplitude des signaux recueillis. En effet cette méthode prend en compte 
à la fois la réponse non linéaire fondamentale et la réponse non linéaire harmonique des 
microbulles. 
Enfin, l’imagerie par soustraction d’impulsions (Borsboom et al. 2009) consiste à 
transmettre trois impulsions successives p1, p2 et p3 = p1 + p2 de durées T1, T2 et T3 = T1+T2. Or 
la réponse des microbulles dépend de la durée de l’excitation pour des pressions acoustiques 
élevées. Au final, les échos provenant de p1 et p2 sont soustraits à l’écho provenant de p3, ce 
qui permet encore une fois de distinguer la réponse des microbulles de la réponse des tissus. 
Cette méthode peut également être combinée à l’imagerie par modulation d’amplitude et à 
l’imagerie par modulation de phase. 
Au-delà de ces méthodes mises en œuvre dans les appareils commercialisés, d’autres 
techniques d’imagerie sont à l’étude en vue de diminuer la contribution des tissus 
environnants. En effet, la réponse des tissus n’est pas purement linéaire mais a également 
une composante non linéaire. Cette composante non linéaire, exploitée pour  améliorer les 
images en mode B, représente un inconvénient pour imager la vascularisation. Ainsi, d’autres 
fréquences du spectre sont explorées en recherche, notamment des méthodes exploitant la 
composante « subharmonique », inférieure à la fréquence d’émission (Eisenbrey et al. 2015), 
ainsi que l’imagerie « superharmonique » exploitant les composantes harmoniques au-delà 
de 2 f0 (Londhe and Suri 2016). 
Ces différentes méthodes permettent toutes d’exploiter le comportement non-linéaire 
des microbulles pour distinguer le signal vasculaire provenant des agents de contraste du 
signal provenant des tissus. Le mode utilisé dans cette thèse repose sur le mode CHI (Contrast 
Harmonic Imaging) utilisant la technologie Pulse Subtraction© proposé par le constructeur 
Toshiba Medical Systems récemment devenu Canon Medical Systems (Japon). 
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Figure 10 : principe de l’imagerie par inversion de phase (Bouakaz et al. 2007a). 
Figure 8 : principe de l’imagerie par modulation d’amplitude (Bouakaz et al. 2007a) 
Figure 9 : principe de l’imagerie par séquence d’impulsion de contraste (CPS) qui combine la 
modulation d’amplitude et de phase (Bouakaz et al. 2007a). 
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Quantification et analyse du signal de contraste 
 
En parallèle des méthodes physiques de détection, nous allons maintenant aborder les 
méthodes de quantification utilisées dans le cadre de l’imagerie de la vascularisation tumorale 
pour évaluer les modifications fonctionnelles liées au processus d’angiogenèse. Ces méthodes 
de quantification permettent d’accéder au volume sanguin tissulaire, au flux sanguin tissulaire 
et à la tortuosité du réseau vasculaire reflétée par le temps de transit moyen. La perméabilité 
capillaire n’est quant à elle pas accessible en échographie en raison du caractère 
intravasculaire des agents de contraste. 
On distingue deux approches illustrées à la figure 11 qui emploient des modes 
d’injection des agents de contraste différents et par conséquent des méthodes 
mathématiques de quantification différentes adaptées au mode d’injection : en figure 11 (a) 
l’approche par bolus10 et la courbe temps-intensité associée, en figure 11 (b) l’approche par 
destruction-reperfusion, où les agents de contraste sont perfusés en continu, puis une 
impulsion d’amplitude acoustique élevée vient détruire les microbulles, qui vont ensuite 
reperfuser progressivement dans la région observée. 
 
La première approche par injection en bolus des agents de contraste est la plus classique 
et plus facile à mettre en œuvre en pratique clinique. Physiologiquement, les agents de 
contraste injectés par voie intraveineuse vont remonter au cœur et aux poumons avant d’être 
envoyés dans la circulation générale pour arriver aux organes d’autant plus rapidement qu’ils 
sont perfusés. Ils vont ensuite repartir de l’organe observé en suivant son drainage veineux. 
Ainsi, le signal extrait des images va donner une courbe temps-intensité qui croît jusqu’à un 
                                                          
10 Bolus désigne la méthode d’injection manuelle en moins de quelques secondes d’un produit 
pharmaceutique, ici les agents de contraste ultrasonores. Par opposition à perfusion généralement via 
une poche placée en hauteur pour administrer un produit lentement sur quelques minutes ou 
quelques heures. 
Figure 11 : (a) Courbe temps-intensité mesurée lors d’une injection en bolus et paramètres quantitatifs 
associés : PE le pic d’intensité, AUC l’aire sous la courbe, MTT le temps de transit moyen. (b) Approche 
par destruction-reperfusion, avec à gauche de signal de référence de l’entrée artérielle, et à droite le 
signal au niveau de la tumeur, constant lors de la perfusion continue, puis nul lors de la destruction 
des microbulles par une impulsion ultrasonore de haute intensité, et enfin qui remonte 
progressivement lors de la phase de reperfusion de la tumeur (Hudson et al. 2015). 
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maximum pendant la phase de remplissage puis décroit jusqu’à une valeur nulle lorsque tous 
les agents de contraste ont été éliminés. Nous allons détailler les caractéristiques de cette 
courbe de rehaussement par la suite. 
La seconde approche par destruction-reperfusion permet d’accéder à une modélisation 
mathématique de la concentration des agents de contraste plus rigoureuse que la précédente 
avec la quantification du débit et du volume vasculaire. Cependant, cette approche nécessite 
d’injecter les agents de contraste en continu pendant plusieurs minutes avec un pousse-
seringue. Elle est donc complexe à mettre en place au lit du patient puisqu’il faut poser une 
voie intra-veineuse, et rend également l’examen plus long qu’avec une injection en bolus. 
 
Dans ce contexte, nous allons à présent détailler la méthode de quantification du signal 
obtenu par l’approche en bolus utilisée en routine clinique en imagerie pour la cancérologie. 
L’acquisition des images est réalisée en continu sur une durée de 3 minutes après 
injection, puis la région d’intérêt est délimitée autour de la tumeur lors de l’étape d’analyse 
des données. La courbe temps-intensité représentée en bleu à la figure 12 est ensuite calculée 
à partir de la moyenne des intensités des pixels inclus dans la région d’intérêt.  
Afin d’en extraire les paramètres pertinents, cette courbe est d’abord modélisée 
mathématiquement, comme représenté en rose à la figure 12. Ceci permet d’une part de 
s’affranchir des fluctuations du signal, d’autre part d’assurer une quantification robuste en 
standardisant la façon d’extraire les paramètres graphiques, et également de s’affranchir du 
phénomène de recirculation des agents de contraste qui peut être à l’origine d’un second 
rehaussement tardif. 
 
Figure 12 : courbe temps-intensité. En bleu les données brutes, en rose la modélisation mathématique 
(Elie et al. 2014; Lassau et al. 2012). 
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Parmi les modélisations mathématiques proposées dans la littérature (Strouthos et al. 2010; 
Turco et al. 2016), l’équipe de l’IR4M a été précurseur dans ce domaine en développant et en 
validant un modèle breveté basé sur l’équation polynomiale suivante (Elie et al. 2014 : Brevet 
N° WO/2008/053268 « Procédé et Système de Quantification de Vascularisation Tumorale »; 
Lassau et al. 2012) : 
𝐼(𝑡) = 𝑎0 + (𝑎1 − 𝑎0) ×
(𝐴+(
𝑡
𝑎2
)𝑝)
(𝐵+(
𝑡
𝑎2
)𝑞)
   Équation 1 
Où I(t) est l’intensité du signal en fonction du temps exprimée en unité arbitraire, a0 est la 
valeur de l’intensité à t=0 avant l’arrivée des agents de contraste, a1 est valeur maximale de 
l’intensité, a2 est le temps de montée jusqu’à l’intensité maximale, p est lié à la pente du 
remplissage, q est lié à la pente de l’élimination des agents de contraste, et A et B sont des 
paramètres arbitraires. 
Les coefficients de cette équation sont ajustés en minimisant l’écart aux données linéaires 
brutes par la méthode des moindres carrés. Un élément important à considérer est la large 
amplitude dynamique des valeurs d’intensités avant injection et au pic d’intensité maximale, 
qui subit une compression logarithmique dans la plupart des systèmes d’imagerie et donc une 
perte d’information. Cependant dans le contexte particulier de l’imagerie quantitative de la 
vascularisation, le recours aux données linéaires brutes, directement corrélées à l’intensité 
rétrodiffusée, assure une meilleure sensibilité (Peronneau et al. 2010) et fait partie des 
recommandations cliniques (Claudon et al. 2013; Dietrich et al. 2018a). 
 
 De cette courbe sont extraits huit paramètres graphiques qui vont pouvoir être 
corrélés à la vascularisation (cf. figure 11 (a)) :  
a) Le rehaussement maximal (PI : Peak Intensity ou PE : Peak Enhancement) atteint au 
temps tmax 
b) Le temps de montée (TTP : Time to Peak ou RT : Rise Time) qui est égal à tmax – tL où tL 
est le temps entre l’injection du produit de contraste et le début de la prise de 
contraste 
c) L’aire sous la courbe (AUC : Area Under the Curve) de la courbe temps-intensité 
d) L’aire sous le remplissage (AUWI : Area Under the Wash-In) est l’aire sous la première 
partie de la courbe temps-intensité entre t = 0 et tmax 
e) L’aire sous la vidange (AUWO : Area Under the Wash-Out) est l’aire sous la seconde 
partie de la courbe temps-intensité entre tmax et la fin de l’acquisition 
f) La pente de la tangente à la courbe au moment du remplissage, prise à mi-hauteur 
(WiR : Wash-In Rate) 
g) La pente de la tangente à la courbe au moment de la vidange,  prise à mi-hauteur 
(WoR : Wash-Out Rate) 
h) Le temps de transit moyen (MTT : Mean Transit Time) est mesuré à mi-hauteur de la 
courbe temps-intensité 
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En supposant d’une part que l’intensité du signal est proportionnelle à la quantité de 
microbulles dans la région d’intérêt, et d’autre part que les agents de contraste sont 
intravasculaires, de faible volume et injectés sur un temps court, on peut appliquer la théorie 
de l’indicateur dilué (Hamilton et al. 1948) pour lier ces paramètres graphiques aux 
paramètres vasculaires fonctionnels de la tumeur. Le modèle proposé par Hamilton est 
constitué d’une entrée artérielle, d’un réseau de capillaires perfusant le tissu d’un volume V 
et d’un débit constant F, et d’une sortie veineuse. La quantité q0 d’agents de contraste injectés 
au temps t=0 dans l’entrée artérielle se conserve au cours du temps et vaut dans le réseau 
capillaire : 
 𝑞0 = 𝐹 ∫ 𝐶𝑣(𝑡)𝑑𝑡
∞
0
      Équation 2 
où 𝐶𝑣(t) est la concentration en agents de contraste au sein de la région d’intérêt. On a 
donc comme aire sous la courbe : 
𝐴𝑈𝐶 =  
𝑞0
𝐹
         Équation 3 
l’aire sous la courbe qui est le biomarqueur validé en clinique est ainsi liée à la fois au débit 
sanguin et au volume sanguin.                                                                                                              
 
L’échographie de contraste est une technique d’actualité, largement utilisée et qui s’étend 
dans les pratiques cliniques. En parallèle, on voit d’autres techniques d’imagerie ultrasonore 
de la microvasculairisation qui se développent pour mettre en évidence les écoulements lents. 
En particulier, le microDoppler basé sur la technologie des ondes planes permet d’accéder à 
des cadences images très grandes et le mode Superb Microvascular Imaging (SMI, Canon 
Medical Systems, Japon) basé sur un traitement algorithmique du signal. Cependant, ces 
approches ne sont pas quantitatives contrairement à l’échographie de contraste. 
L’échographie de contraste a donc une place de choix en pratique clinique pour l’évaluation 
quantitative de la vascularisation tumorale via des biomarqueurs d’imagerie tels que l’AUC, 
qui est extraite par modélisation mathématique de la courbe temps-intensité obtenue par 
injection d’un bolus d’agents de contraste. Cependant, cette méthode dépend de l’opérateur 
et en présentant une variabilité liée au positionnement de la sonde au regard de la tumeur ne 
permet pas d’évaluer la vascularisation à l’ensemble du volume tumoral. Ces limites peuvent 
être contournées l’imagerie 3D, permise par des développements instrumentaux. Nous allons 
à présent détailler cette modalité dans la partie suivante. 
 
4.3. Vers l’imagerie ultrasonore 3D en clinique 
 
Les modes d’échographie 3D en temps réel, aussi appelés 4D ou imagerie volumique 
sont en pleine expansion en pratique clinique (Osipov et al. 2018) suite aux progrès réalisés 
en électronique et en informatique depuis les années 1970 qui ont permis de traiter un grand 
volume de données. Nous parlons ici d’imagerie 3D en temps réel, par opposition à une image 
3D reconstruite après l’examen échographique, parfois dénommée 4D où la 4ème dimension 
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désigne le temps, ou encore simplement imagerie volumique. L’échographie de contraste 
volumique en temps réel est ainsi désignée par « DCE-US 3D » où la lettre « D » signifie 
« dyamique » qui désigne le caractère en temps réel, ou « DCE-US 4D » ou encore « DCE-US 
volumique ». 
Le grand volume de données à traiter a des conséquences pour la gestion des hôpitaux 
d’une part, et pour la pratique clinique d’autre part. 
D’un point de vue hospitalier, l’échographie 3D s’inscrit dans un contexte 
d’augmentation de l’utilisation d’images et donc de données, qui représentent un véritable 
défi pour les centres hospitaliers en termes de stockage, de coût, de protection des données 
et de sécurité informatique. Ce défi est à mettre en rapport avec la volonté actuelle 
d’appliquer l’intelligence artificielle en radiologie pour faciliter les diagnostics ou dans une 
démarche dite « radiomique » (Theek et al. 2018) qui nécessite un grand volume de données 
d’imagerie. 
D’un point de vue clinique, que ce soit pour de l’imagerie qualitative ou quantitative, les 
intérêts de l’imagerie volumique sont multiples (Mozaffari and Lee 2017). 
Tout d’abord, la visualisation de l’ensemble de la lésion ou de l’organe permet de 
générer une image indépendante de l’orientation. Cette acquisition volumique a pour 
avantage principal de passer d’une modalité d’imagerie subjective et dépendante de 
l’opérateur, à une image plus objective qui peut être examinée a posteriori. Ceci facilite la 
comparaison des images entre centres hospitaliers, et par conséquent la réalisation d’études 
multicentriques, indispensable à la validation de biomarqueurs d’imagerie pour le cancer. 
Ensuite, l’acquisition volumique assure une meilleure répétabilité et un diagnostic plus 
fiable en permettant de quantifier le signal volumique dans l’ensemble du volume tumoral et 
non plus sur un unique plan de coupe. L’hétérogénéité vasculaire au sein de la tumeur est en 
effet responsable de la variabilité de la mesure des paramètres en 3D avec un écart de 40% 
observé sur le rehaussement maximal (PI) pour un décalage de 2 mm par rapport au plan 
principal par l’équipe de Hoyt et al. sur des modèles pré-cliniques de cancer du sein (Hoyt et 
al. 2011). La réponse au traitement sur un modèle de cancer du côlon est également 
diagnostiquée de manière plus fiable en 3D par rapport à la 2D qui peut sur- ou sous-estimer 
cette réponse thérapeutique (Wang et al. 2015a). Qualitativement, l’imagerie 3D permet de 
mieux visualiser les vaisseaux alimentant les tumeurs du foie dans une étude réalisée chez 83 
patients (Dong et al. 2016). Au-delà de cette robustesse attendue, la DCE-US 3D permettrait 
d’accéder à l’hétérogénéité vasculaire, un biomarqueur potentiel pour prédire l’efficacité 
thérapeutique. 
Afin de mieux cerner ces enjeux,  nous allons d’abord expliquer les principes de 
fonctionnement techniques de l’imagerie volumique ainsi que les appareils cliniques adaptés, 
avant de présenter un état de l’art de l’échographie de contraste 3D dans son utilisation 
clinique ainsi que des perspectives et développements en cours. 
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4.3.1. Principe de fonctionnement des sondes volumiques et reconstruction de l’image 
 
Les progrès de l’électronique et de l’informatique ont permis de résoudre les verrous 
technologiques à franchir pour passer de l’échographie 2D à l’échographie 3D, situés à 
plusieurs niveaux : d’une part le transducteur,  d’autre part le circuit d’émission/réception et 
la méthode d’acquisition de l’image, et enfin la reconstruction de l’image (Huang and Zeng 
2017). Nous allons détailler ici ces différentes parties instrumentales et les solutions 
techniques utilisées pour atteindre la 3D en temps réel aussi appelée 4D. 
 
a) La bande passante du transducteur, facteur clé de l’imagerie harmonique 
 
La plupart des transducteurs utilisés en échographie de contraste sont des transducteurs 
ultrasonores classiques en matériau piézoélectrique, principalement le Titano-Zirconate de 
Plomb (PZT). Ces transducteurs sont généralement organisés sous forme de barrettes multi-
éléments composées d’une rangée de 64 à 128 éléments piézoélectriques. 
En plus de l’organisation spatiale de ces éléments que nous aborderons dans les 
méthodes d’acquisition d’images volumiques, le déterminant technique essentiel du 
transducteur est sa bande passante, typiquement de 2 à 4 MHz pour les sondes abdominales 
(dites basse fréquence) et 7 à 14 MHz pour les sondes superficielles (dites haute fréquence). 
Cette bande passante est l’un des facteurs clés de l’imagerie non-linéaire, puisqu’on va 
émettre à la fréquence fondamentale f0 et recevoir à des multiples ou demi-multiples de f0. 
Limitée par les propriétés physico-chimiques des céramiques piézoélectriques, une piste 
prometteuse pour élargir la bande passante est celle des Transducteurs Ultrasonores Micro-
usinés Capacitifs (CMUTs) rendus possible grâce aux progrès de la microélectronique  en 
termes de protocoles de fabrication et d’intégration efficaces (Khuri-Yakub and Oralkan 2011) 
qui ont mené à la commercialisation de la sonde SML44 avec une bande passante de 2-22 MHz 
(Hitachi Medical Systems, Japon). Cette large bande passante permet entre autres d’améliorer 
la sensibilité de détection des fréquences harmoniques. 
 
b) Développement des méthodes d’acquisition d’images volumiques en temps réel 
 
Les méthodes d’acquisition d’images volumiques en temps réel sont réparties en trois 
grandes catégories, de la plus ancienne à la plus récente : le balayage « à main levée », les 
sondes multi-éléments à balayage mécanique et enfin les sondes matricielles.  
 
Balayage à main levée 
 
Le balayage à main levée consiste à déplacer manuellement une sonde classique dotée 
de capteurs de position qui peuvent être acoustiques, optiques, magnétiques ou mécaniques 
illustrés à la figure 13, et qui permettent de reconstruire l’image en fonction de la position de 
la sonde. Cette méthode flexible et pratique à mettre en œuvre, a pour principal avantage de 
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permettre d’utiliser les meilleures sondes 2D disponibles sur le marché. Bien que peu utilisée 
en clinique, cette méthode demeure cependant un domaine de recherche très actif, 
notamment sur les logiciels et algorithmes de reconstruction et de visualisation volumiques, 
permettant de capturer des volumes de manière robuste, précise et rapide grâce aux 
performances accrues des processeurs graphiques actuels (Mozaffari and Lee 2017; Nikolaev 
et al. 2018). 
 
Sondes à balayage mécanique 
 
Les sondes 3D à balayage mécanique intègrent la même barrette multi-éléments que les 
sondes 2D, mais placée dans un liquide favorisant la transmission des ultrasons à l’intérieur 
de la sonde. Cet transducteur est alors motorisés pour permettre un balayage volumique, 
comme illustré sur la figure 14. Les images volumiques sont ensuite reconstruites et 
extrapolées à partir de la position de l’axe mobile. 
Cette méthode permet d’obtenir des sondes compactes, pratiques à utiliser et 
exploitant les performances des meilleures sondes 2D disponibles, même si elles restent plus 
encombrantes que les sondes 2D conventionnelles. Une des limites de ces sondes est 
l’anisotropie de leur résolution spatiale, qui diffère entre le plan parallèle aux images 2D d’une 
part et la direction du balayage d’autre part ; de plus, dans le cas d’un balayage par rotation, 
Figure 13 : illustration des différentes méthodes de repérage spatial de la sonde : a) acoustique b) 
optique c) magnétique d) mécanique (Huang and Zeng 2017). 
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la résolution spatiale est dégradée à mesure qu’on s’écarte de la sonde à cause de 
l’écartement entre les plans d’acquisition. 
 
Sondes matricielles 
 
Enfin, la dernière approche est celle des sondes dites « matricielles » composées d’une 
matrice de 32 à 1024 éléments piezoélectriques. Ces sondes présentent plusieurs défis 
technologiques faisant appel aux progrès de miniaturisation en microélectronique et en 
procédés semi-conducteurs. 
Le premier est celui de la fabrication du transducteur, en effet les éléments doivent être 
très rapprochés afin de limiter les interférences, ce qui nécessite d’utiliser des procédés de 
fabrication plus complexes que les procédés de découpe conventionnels. D’autre part, la 
connexion électrique est difficile à gérer en termes d’encombrement en raison de la proximité 
des éléments; par ailleurs l’adaptation d’impédance électrique est plus difficile qu’avec des 
barrettes multi-éléments classiques car les éléments ont une impédance électrique beaucoup 
plus élevée. De plus, le circuit électronique de contrôle nécessite d’utiliser des techniques de 
traitement parallèle des informations afin de permettre d’imager en temps réel. Enfin, il faut 
des circuits intégrés spécifiques (Lee and Roh 2017; Woo and Roh 2012) pour pré-traiter le 
signal à l’intérieur même de la sonde (comme illustré dans la figure 15) afin d’assurer une 
bonne ergonomie d’utilisation en évitant d’augmenter la section du câble reliant la sonde à 
l’échographe.  
Figure 14 : schémas du mécanisme interne d’une sonde 3D à balayage mécanique (Huang and Zeng 
2017; Lee and Roh 2017). 
Figure 15 : illustration d’une sonde matricielle, avec circuit imprimé spécifique intégré à l’intérieur de 
la sonde (Roh 2014). 
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Cette méthode permet une focalisation électronique du faisceau ultrasonore dans les 2 
directions de l’espace, ce qui contribue à améliorer la résolution spatiale par rapport à une 
sonde 3D à balayage mécanique, mais qui se fait au détriment de la cadence image. Par 
ailleurs, ces sondes matricielles ont le potentiel d’étendre l’imagerie en ondes planes à la 3D, 
ouvrant ainsi des perspectives pour l’imagerie cardiaque à très haute résolution temporelle et 
à la superrésolution. 
 
Aujourd’hui, les sondes 3D commercialisées font partie des deux dernières catégories : 
elles fonctionnent soit par balayage mécanique interne avec concaténation des plans 2D pour 
reconstruire l’image 3D, soit avec une disposition matricielle des éléments piezoélectriques 
qui permet une acquisition réellement en 3D. 
 
c) La reconstruction de l’image en temps réel, un enjeu pour l’imagerie fonctionnelle 
de la vascularisation 
 
La reconstruction de l’image en temps réel représente un véritable enjeu clinique en 
cardiologie où l’on recherche des fréquences d’acquisition élevées (Kwon and Gopal 2017) 
mais également en imagerie fonctionnelle en cancérologie où elle permet de connaître 
d’emblée l’état de vascularisation de la tumeur. 
Les développements informatiques permettant cette reconstruction en temps réel 
concernent deux étapes critiques, la première étant l’algorithme de reconstruction lui-même, 
et la seconde étant le type de calcul. Les algorithmes de reconstruction volumique développés 
en recherche (Huang and Zeng 2017) sont basés sur trois types d’implémentation : 
1) Les méthodes basées sur les voxels attribuent à chaque voxel une valeur liée à un ou 
plusieurs pixels des scans 2D 
2) Les méthodes basées sur les pixels, utilisées dans la plupart des sondes 3D 
commerciales,  attribuent la valeur de chaque pixel à un ou plusieurs voxels. 
3) Les méthodes basées sur les fonctions d’interpolation utilisent les valeurs des pixels et 
leurs positions relatives pour déterminer les coefficients d’une fonction 
d’interpolation (par exemple polynomiale). Les valeurs de la fonction sont ensuite 
évaluées à intervalles réguliers et attribuées aux voxels.  
En parallèle de l’optimisation de ces algorithmes, le temps de calcul est aujourd’hui réduit 
grâce aux GPU et aux techniques de calcul parallèle, ce qui permet de parvenir à une 
reconstruction volumique en temps réel.  
 
Les images sont ensuite affichées sous forme de surface ou de coupes multiples dans les 
trois directions de l’espace. Actuellement, des recherches sur l’interface utilisateur (Iannessi 
et al. 2018) s’orientent vers un affichage holographique et vers la réalité augmentée, 
permettant une meilleure exploitation des images volumiques. 
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4.3.2. Appareils cliniques disponibles sur le marché 
 
Avant de présenter un état de l’art des études cliniques en 3D, nous allons indiquer les 
échographes disponibles sur le marché ayant été utilisés dans ces études, illustrés à la figure 
16. Parmi tous les constructeurs, seuls quatre proposent aujourd’hui des solutions en DCE-
US 3D en clinique, il s’agit de : 
 
 Canon Medical Systems (anciennement Toshiba Medical Systems, Japon) : Aplio500 
équipé de la sonde 3D à balayage mécanique PVT-375MV (3,5 MHz) (Cao et al. 2018), Aplio 
XG équipé de sondes avec capteurs de position (« 3D statique à main levée ») (Arlt et al. 
2016; Ilunga-Mbuyamba et al. 2016) 
 
 Philips Healthcare (Pays-Bas) : EPIQ 7 et iU22 G4 xMATRIX équipés de la sonde matricielle 
X6-1 à 9212 éléments (Abbas et al. 2014; Dong et al. 2016; Kaffas et al. 2017b; Kaffas et al. 
2017a; Lee et al. 2017; Song et al. 2018; Wang et al. 2016b) 
 
 GE Healthcare (USA) : Logiq 9 équipé de la sonde 4D10L modifiée pour fonctionner en 
mode subharmonique (Sridharan et al. 2015; Xiang et al. 2013), Logiq E9 équipé de la 
sonde endorectale RIC9-5 (Schalk et al. 2018) 
 
 Esaote (Italie) : MyLab 90 équipé de la sonde vaginale 5-9 MHz «3D statique à main levée » 
(Xiang et al. 2013) ou de la sonde volumique BL433 (Jia et al. 2014) 
 
4.3.3. Etat de l’art clinique 
 
Evaluation qualitative 
 
La grande majorité des études cliniques en DCE-US 3D porte sur des critères qualitatifs 
de rehaussement et d’identification des vaisseaux. Aussi bien en cancérologie qu’en imagerie 
vasculaire, l’imagerie volumique se distingue de l’imagerie 2D par sa capacité à mieux 
distinguer la disposition spatiale des vaisseaux et leur existence parfois masquée par la 
géométrie de la coupe imagée en 2D. Un exemple de visualisation des vaisseaux alimentant 
Figure 16 : de gauche à droite : Aplio500 (Canon Medical Systems), EPIQ 7 (Philips), iU22 G4 
xMATRIX (Philips), Logiq9 (GE Healthcare), Logiq E9 (GE Healthcare), MyLab 90 (Esaote). 
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une métastase hépatique en imagerie harmonique 3D est illustré à la figure 17 (Lee et al. 
2017). 
Dans le cas des tumeurs hépatiques, une étude sur 83 patients a montré que la DCE-US 
3D était plus performante que la 2D pour visualiser la disposition spatiale des vaisseaux 
nourriciers de la tumeur ainsi que leurs caractéristiques morphologiques (Dong et al. 2016). 
En accord avec cette étude, une seconde étude sur 126 patients a mis en évidence une 
différence significative (p<0,05) des caractéristiques vasculaires morphologiques observées 
entre les lésions bénignes et les lésions malignes en DCE-US 3D, même s’il n’y avait pas de 
différence  significative entre la 2D et la 3D pour le diagnostic de malignité (Song et al. 2018). 
Par ailleurs, dans une étude comparant les modalités de DCE-US 2D, DCE-US 3D et IRM sur 
117 patients, la DCE-US 3D était en très bon accord avec l’IRM (κ = 0,77 ; IC 95% [0,66-0,89]), 
avec une sensibilité de 96% et une spécificité de 87% pour le diagnostic des lésions (Lee et al. 
2017). Dans cette étude, la 3D apportait un bénéfice par rapport à la 2D en détectant plus de 
lésions et de vaisseaux nourriciers. 
Toujours grâce à cette capacité de visualisation accrue, une étude sur les tumeurs de 
l’ovaire sur 47 patientes s’intéressant aux masses annexielles inférieures à 4 cm, non 
détectées en imagerie conventionnelle, a proposé un score morphologique permettant de 
Figure 17 : images échographiques d’une métastase hépatique avec les artères alimentant la tumeur 
indiquées par les flèches blanches. A : mode B à gauche, mode harmonique à droite. B : mode 
harmonique 3D : les trois plans de l’espace sont représentés, ainsi que la reconstruction volumique. 
C : représentation multi-coupes de l’image harmonique 3D (Lee et al. 2017). 
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distinguer la caractère bénin du caractère malin des lésions avec une sensibilité de 100% et 
une spécificité de 98% en DCE-US 3D (Xiang et al. 2013). Cette capacité diagnostique a 
également été explorée dans le cancer du sein en la comparant à la DCE-IRM et à l’histologie 
(en particulier MVD11 et expression du VEGF qui sont des marqueurs de vascularisation) sur 
183 patientes : le score proposé en DCE-US 3D permet de distinguer les tumeurs malignes des 
tumeurs bénignes avec une sensibilité de 85% et une spécificité de 94%, équivalentes en IRM 
avec respectivement 86% et 94% (Chen et al. 2014; Jia et al. 2014). Ces deux modalités sont 
en bon accord pour le diagnostic et sont toutes les deux corrélées de manière significative 
(p<0,05) à la fois au MVD, au VEGF, au MMP-2 et au MMP-9 qui sont des facteurs pronostiques 
de la maladie.  
Sa sensibilité de détection de la perfusion résiduelle fait de l’échographie de contraste 
3D une modalité de choix pour évaluer l’efficacité du geste chirurgical, à la fois en per-
opératoire et en post-opératoire. 
En per-opératoire dans le cadre de la chirurgie  des tumeurs cérébrales, la DCE-US 3D a 
été évaluée sur 50 patients et comparée au mode B conventionnel habituellement pratiqué 
(Arlt et al. 2016) : 90% des gliomes de haut grade ont une prise de contraste élevée, avec une 
amélioration de la qualité de l’image dans plus de la moitié des cas. Cette modalité permet 
d’effectuer directement pendant la chirurgie un contrôle de la résection en détectant 
d’éventuels résidus tumoraux vascularisés. Dans ce contexte, l’équipe d’Ilunga-Mbuyamba et 
al. a proposé une méthode d’identification des structures vasculaires fines en DCE-US 3D, 
validée sur 10 patients (Ilunga-Mbuyamba et al. 2016). 
De même en post-opératoire, la DCE-US 3D a été évaluée dans le cadre du carcinome 
hépatocellulaire sur 75 patients traités par thermo- ou chimio-ablation percutanée à 1 mois 
post-traitement. Pour l’identification des lésions résiduelles, la DCE-US 3D avait une sensibilité 
de 88% et une spécificité de 99% par rapport au DCE-CT comme modalité de référence avec 
un très bon accord entre la DCE-US 3D et le DCE-CT (κ = 0,89) (Wang et al. 2016b). Des résultats 
similaires ont été obtenus dans une étude sur 42 patients traités par radiofréquence, en 
prenant cette fois-ci la DCE-IRM comme modalité de référence : la DCE-US 3D combinée à la 
2D avait une sensibilité de 100 % et une spécificité de 92%, contre 67% et 91% pour la 2D 
seule. Par ailleurs dans le cadre de la chirurgie vasculaire de l’anévrysme, sur une cohorte de 
23 patients traités par EVAR comparant la DCE-US 3D à la 2D et à l’angiographie CT la méthode 
de suivi de référence, la sensibilité et la spécificité de la DCE-US 3D pour la détection 
d’endofuites étaient de 100% et 92% respectivement, avec une différence significative dans 
l’identification de la source de la fuite par rapport à la DCE-US 2D et à l’angio-CT (Abbas et al. 
2014). 
 
Evaluation quantitative 
 
                                                          
11 MVD (MicroVascular Density) : il s’agit de la densité microvasculaire, un paramètre évalué de 
manière standardisée en histologie et qui sera discuté au chapitre 4. 
Chapitre 1 
52 
Au-delà de ces études qualitatives, certaines équipes se sont intéressées à l’évaluation 
des paramètres quantitatifs de la vascularisation tumorale. 
Dans le cas du cancer du sein, une étude sur 134 patientes a prouvé la faisabilité de la 
DCE-US 3D subharmonique et sa capacité à mettre en évidence une différence significative 
entre tumeurs malignes et tumeurs bénignes en termes de variations de la vascularisation 
entre  perfusion centrale et périphérique au sein de la tumeur (Sridharan et al. 2015). 
Par ailleurs, dans le cas des métastases hépatiques, l’équipe de Kaffas et al. a mené une 
étude  sur 11 patients comparant la DCE-US 3D à la 2D et l’approche en bolus à l’approche par 
destruction-reperfusion (Kaffas et al. 2017b). La 3D permet dans ce cas de réduire les erreurs 
d’échantillonnage dues à l’hétérogénéité tumorale : en effet, les coefficients de variations 
pour des mesures en 2D au sein de la même tumeur sont compris entre 0,12 et 0,52, et les 
différences entre les mesures 2D et 3D au sein de la même tumeur peuvent atteindre 86%. 
Par ailleurs, il y a une bonne concordance (coefficient de corrélation > 0,8) pour tous les 
paramètres quantitatifs sauf le TP et le MTT, à la fois entre deux acquisitions répétées en 3D 
et entre deux opérateurs. Enfin cette équipe a également mené une étude préliminaire sur 3 
patients démontrant le potentiel de la DCE-US 3D pour identifier une fenêtre thérapeutique 
pour administrer une chimiothérapie adjuvante plus efficace suite à l’augmentation 
significative de la perfusion dans les heures après la prise d’un nouvel agent 
immunothérapeutique, le RRX-001 (Kaffas et al. 2017a). 
De plus, dans le cadre du diagnostic du cancer de la prostate, un des enjeux est 
d’améliorer le guidage des biopsies grâce à l’imagerie. Dans ce contexte, une étude sur 43 
patients a mis en évidence la capacité de deux paramètres quantitatifs en DCE-US 3D à 
identifier les zones à prélever les plus pertinentes pour une biopsie avec des sensibilités 
respectives de 94% et 50% et des spécificités respectives de 50% et 81% (Schalk et al. 2018). 
Par ailleurs ces paramètres sont corrélés avec le grade de Gleason et pourraient ainsi 
permettre d’améliorer la précision du diagnostic. 
 
4.3.4. Voies explorées en pré-clinique et développements instrumentaux en cours 
 
En amont des études cliniques, le potentiel de l’échographie de contraste 3D a 
initialement été évalué sur des modèles animaux, dans le but de souligner l’intérêt potentiel 
de cette modalité d’imagerie. Et si aujourd’hui l’évaluation clinique de l’échographie de 
contraste 3D en est encore à ses balbutiements, les études pré-cliniques sont en revanche très 
nombreuses et permettent l’évaluation de nouveaux développements instrumentaux ou 
d’agents de contraste. 
 
Développements instrumentaux 
 
Concernant les développements instrumentaux, plusieurs approches volumiques 
complémentaires aux techniques existantes sont en cours d’évaluation sur des modèles 
animaux. 
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Tout d’abord, une étude sur la perfusion rénale chez le chien a démontré la faisabilité 
de la DCE-US 3D subharmonique avec une augmentation significative du ratio contraste sur 
tissu par rapport au mode harmonique (p < 0,05) (Eisenbrey et al. 2012). Dans ce même 
modèle, l’imagerie subharmonique est en meilleur accord avec la technique de marquage 
microvasculaire histologique de référence que l’imagerie harmonique (Sridharan et al. 2013).  
Par ailleurs, deux approches originales proposent de mesurer les caractéristiques 
microvasculaires, telles que la tortuosité, faisant office d’ « empreintes digitales » 
microvasculaires au lieu de l’anatomie fonctionnelle tumorale mesurée par les méthodes de 
quantification dynamiques. Ces « empreintes digitales » microvasculaires sont un 
biomarqueur potentiel de la microvascularisation issue de l’angiogenèse tumorale, dont les 
vaisseaux possèdent en effet des caractéristiques propres décrites au paragraphe 2.1.  
La première approche, appelée angiographie acoustique, utilise une sonde bi-fréquence 
à large bande passante permettant de faire de l’imagerie super-harmonique, au-delà du 
second harmonique, ce qui permet de résoudre plus finement le réseau vasculaire, en 
distinguant mieux le tissu des agents de contraste ultrasonores. Une étude menée sur la 
membrane chorioallantoïque d’embryon de poulet et sur le flanc de 5 souris a montré que 
cette technique était réalisable en dynamique avec une cadence image de 3 Hz et une 
résolution spatiale de 100 µm (Lindsey et al. 2017). Dans une seconde étude sur un modèle 
de fibrosarcome sur des rats traités par radiothérapie, l’angiographie acoustique a permis de 
détecter précocement une augmentation de la densité vasculaire tumorale qui est corrélée à 
la réponse à la radiothérapie, et dont la cinétique est corrélée à la dose reçue (Kasoji et al. 
2018). 
La seconde approche, appelée microscopie de localisation par ultrasons (ULM, par 
analogie au fPALM12 en optique) est basée sur l’imagerie de superrésolution par ondes planes. 
En localisant le centre de chaque microbulle individuelle, elle permet ainsi d’aller au-delà de 
la limite de diffraction pour atteindre une résolution spatiale de 10 µm avec une sonde 
conventionnelle à 8 MHz (Lin et al. 2017). En concordance avec la technique d’angiographie 
acoustique, une étude sur un modèle de fibrosarcome sous cutané chez le rat a montré une 
différence significative entre les motifs et la densité microvasculaires entre tissus bénins et 
tissus malins (Lin et al. 2017). En vue d’accélérer la cadence image, une autre équipe a proposé 
d’appliquer la méthode mathématique de détection des vaisseaux par « courbure principale » 
souvent employée en IRM et en CT sur des images échographiques acquises en ondes planes 
(Tremblay-Darveau et al. 2018). 
 
Nouveaux agents de contraste : imagerie moléculaire 
 
Au-delà de ces développements instrumentaux, l’imagerie 3D a également un intérêt en 
imagerie moléculaire pour l’évaluation des nouveaux agents de contraste. En cancérologie, la 
fonctionnalisation des agents de contraste avec des marqueurs moléculaires de l’angiogenèse 
                                                          
12 Le fPALM (pour fluorescence PhotoActivation Localization Microscopy)  est une technique 
d’imagerie optique de superrésolution. 
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est une voie prometteuse (Li et al. 2018) qui repose sur le principe de fixation des microbulles 
sur les cibles endothéliales, inflammatoires ou thrombotiques, comme illustré à la figure 18. 
En imagerie 2D, des études cliniques sont déjà en cours pour la validation d’agents de 
contraste spécifiques au VEGFR2 dans le cas du cancer de la prostate (Kaffas et al. 2017b) et 
spécifiques au KDR dans le cas des cancers du sein et de l’ovaire (Willmann et al. 2017). 
Face aux promesses de ces nouveaux agents de contraste, plusieurs études précliniques 
ont évalué l’intérêt de l’imagerie moléculaire 3D pour la cancérologie. 
Tout d’abord, l’imagerie moléculaire ciblant le VEGFR2 a été évaluée dans un modèle 
PDX13 de cancer colorectal humain implanté en sous-cutané chez la souris traitée par 
bevacizumab. Le signal moléculaire diminue de 57% chez les souris traitées, en bon accord 
avec l’histologie, et la répétabilité est meilleure en 3D que sur un plan unique 2D (Wang et al. 
2015b). De plus, ce signal moléculaire diminue significativement dans le groupe traité après la 
première injection, de même que les paramètres de vascularisation en DCE-US 3D. Cette 
diminution est également corrélée à une diminution de la surface vasculaire et de l’expression 
du VEGFR2 en histologie (Wang et al. 2016a). Ainsi, l’imagerie moléculaire 3D et la DCE-US 3D 
apportent des informations complémentaires et en cohérence avec l’histologie. En raffinant 
ce modèle pré-clinique en un groupe de répondeurs et un groupe de non répondeurs, on 
observe une diminution du signal moléculaire à 24h chez les répondeurs, prédictif de la 
réponse au traitement à long terme. En revanche, il n’y a pas de diminution du signal chez les 
non répondeurs (Zhou et al. 2016). Ces études apportent ainsi la preuve pré-clinique de la 
                                                          
13 PDX (Patient-derived xenograft) signifie xénogreffe dérivée de patient, c’est-à-dire que la tumeur 
greffée à la souris provient originellement d’une tumeur de patient, par opposition au modèle plus 
classique de lignées cellulaires tumorales injectées en sous-cutané. Cette notion sera explicitée au 
chapitre 4. 
Figure 18 : schéma du principe de l’imagerie moléculaire : les microbulles ciblées, en bleu clair, sont 
recouvertes de ligands qui viennent se fixer aux récepteurs intravasculaires de l’endothélium tumoral, 
en jaune (Li et al. 2018). 
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capacité de l’imagerie moléculaire 3D ciblant le VEGFR2 à prédire la réponse aux traitements 
anti-angiogéniques. 
Enfin, une autre étude a évalué l’intérêt de l’imagerie moléculaire 3D ciblant le VEGFR2 
sur un modèle de carcinome rénal à cellulaires claires chez la souris traité par sunitinib (Rojas 
et al. 2018). Dans cette étude, des différences entre groupe traité et groupe non traité ont été 
observées en imagerie moléculaire une semaine après l’initiation du traitement, alors que les 
changements en termes de volume tumoral n’apparaissaient qu’à partir de la troisème 
semaine. Ces changements sont également corrélés à une baisse du marquage CD31 en 
histologie. De plus, la réponse thérapeutique est détectée dans 92% des cas en imagerie 
moléculaire à une semaine contre 40% des cas pour les changements volumiques à trois 
semaines. Cette étude montre donc que l’imagerie moléculaire 3D permet de détecter les 
changements fonctionnels qui surviennent avant la réduction de volume, et ainsi de suivre 
l’évolution tumorale. 
 
Ainsi, l’échographie de contraste 3D est une modalité d’imagerie prometteuse qui 
commence à être explorée de plus en plus largement en clinique, sur la base de nombreuses 
études pré-cliniques ayant démontré son potentiel en termes de suivi thérapeutique. Les 
études pré-cliniques s’orientent aujourd’hui vers l’évaluation de nouvelles modalités 
instrumentales et de développement d’agents de contraste. Les performances des systèmes 
d’imagerie notamment en termes de résolution sont des facteurs clés qu’il est essentiel de 
caractériser. En particulier, les performances spatiales sont dégradées en 3D par rapport à la 
2D, et l’enjeu des études comparatives est donc de déterminer si les informations 
supplémentaires apportées par la 3D contrebalancent effectivement la perte d’informations 
en termes de résolution spatiale et temporelle. La partie suivante traitera de la caractérisation 
de ces performances.  
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5. Caractérisation des performances de la DCE-US 
 
L’échographie de contraste 3D, en plein essor, est une modalité attendue car elle devrait 
faciliter le déploiement de la technique d’échographie de contraste à tous les services de 
radiologie de par sa grande robustesse mais pourrait également permettre d’accéder à 
l’hétérogénéité de la vascularisation tumorale, biomarqueur potentiellement prédictif de 
l’efficacité thérapeutique. Toutefois, son utilisation nécessite une étude approfondie de ses 
performances que sont la résolution spatiale, la résolution temporelle, la résolution en 
contraste d’image et le champ de vue. En échographie de contraste, ces paramètres sont 
intrinsèquement liés et des compromis doivent être faits en fonction du type d’application. 
Dans cette partie, afin de mieux comprendre les déterminants et les limitations de ces 
différents paramètres, nous allons tout d’abord les définir en revenant sur leurs principes 
physiques. Puis nous développerons les outils d’évaluation disponibles pour évaluer les 
performances d’un système d’imagerie 3D. 
 
5.1. Paramètres de performance en imagerie ultrasonore 
 
5.1.1. Résolution spatiale 
 
Figure 19 : paramètres de la résolution spatiale, déterminée par le volume de l’onde acoustique 
suivant les axes axial, latéral et transverse (épaisseur de coupe) (Cikes et al. 2019). 
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La résolution spatiale est la capacité du système d’imagerie à distinguer deux objets 
proches. Dans le cas de l’échographie, chacun des 3 axes, axial (direction de propagation de 
l’onde ultrasonore), latéral (dans le plan d’imagerie) et transverse (épaisseur de coupe) va 
avoir un effet différent sur la capacité du système à résoudre des objets, de par la physique 
de la formation du faisceau14 ultrasonore comme illustré à la figure 19.  
 
Résolution axiale 
 
La résolution spatiale axiale RSaxiale, c’est-à-dire le long de l’axe de propagation du 
faisceau ultrasonore (cf. figure 19), dépend de la durée de l’impulsion de l’onde de pression 
exprimée par la longueur spatiale d’impulsion (LSP) où LSP est égale à la longueur d’onde 
multipliée par le nombre de cycles (cf. figure 20). Pour distinguer l’impulsion émise de 
l’impulsion reçue, la distance minimale doit donc être de RSaxiale = LSP/2. 
 
Ainsi, pour améliorer la résolution axiale, on peut diminuer la durée de l’impulsion soit 
en augmentant la fréquence d’une part, soit en diminuant le nombre de cycles d’autre part. 
Tout d’abord, concernant la fréquence de l’onde ultrasonore, la fréquence de résonance 
à laquelle va vibrer le matériau piézoélectrique en réponse à l’impulsion électrique 
d’excitation va dépendre de sa nature chimique et de son épaisseur : un transducteur fin a 
une fréquence de résonance plus élevée qu’un transducteur épais, comme illustré à la figure 
20. Typiquement, pour un transducteur en PZT de 0,4 mm d’épaisseur, la fréquence de 
résonance est de 5 MHz. 
Ensuite, le nombre de cycles peut être réduit en augmentant l’atténuation par le bloc 
d’amortissement sonore situé à l’arrière du transducteur, illustré à la figure 20. Une forte 
atténuation va générer une longueur spatiale d’impulsion courte et donc une bande passante 
plus large. Typiquement, les modes d’imagerie classique comprennent 2 à 3 cycles, et jusqu’à 
une dizaine de cycles pour le mode Doppler ou certains modes d’imagerie cardiaque 
spécifiques. 
 En imagerie harmonique, l’impulsion doit être suffisamment longue pour affiner le 
spectre et éviter le recouvrement fréquentiel, ce qui a pour conséquence la dégradation de la 
résolution spatiale. 
 
Cependant, en augmentant la fréquence et l’amortissement sonore afin d’améliorer la 
résolution spatiale, on augmente aussi l’atténuation par les tissus. Cette atténuation tissulaire 
augmente avec la fréquence utilisée, elle est typiquement de l’ordre de 0,5 dB/cm à 1 MHz et 
de 5 dB/cm à 10 MHz. Par conséquent, même si la résolution axiale ne dépend pas de la 
profondeur en théorie, la profondeur d’exploration va être limitée par ce phénomène 
d’atténuation.  Typiquement, avec la sonde de 12 MHz utilisée dans ce travail de thèse, on 
peut visualiser des tumeurs superficielles situées entre 1 et 5 cm de la peau. 
                                                          
14 Nous parlons ici d’imagerie ultrasonore standard où le faisceau ultrasonore est focalisé. Il existe 
également des approches par ondes planes employées pour réaliser de l’imagerie dite ultrarapide.  
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Résolution latérale 
 
La résolution spatiale latérale RSlatérale, c’est-à-dire perpendiculairement à l’axe de 
propagation du faisceau ultrasonore et dans le plan de ce faisceau (cf. figure 19), dépend de 
la largeur du faisceau.  
Cette largeur du faisceau varie en fonction de la distance à la sonde, comme illustré à la 
figure 21 (A). Dans la première zone contiguë à la sonde, dite zone de champ proche ou zone 
de Fresnel, le faisceau converge d’une largeur initiale égale au diamètre D du transducteur 
pour atteindre une largeur de D/2 à une distance égale à : 
 𝑙𝑜𝑛𝑔𝑢𝑒𝑢𝑟 𝑐ℎ𝑎𝑚𝑝 𝑝𝑟𝑜𝑐ℎ𝑒 =  
𝐷2
4 × 𝑙𝑜𝑛𝑔𝑢𝑒𝑢𝑟 𝑑′𝑜𝑛𝑑𝑒
  Équation 4 
Dans la seconde zone dite zone de champ lointain ou zone de Fraunhofer, le faisceau diverge. 
Ainsi, la résolution latérale est optimale à la jonction entre champ proche et champ 
lointain, où la largeur du faisceau est minimale. Afin de résoudre au mieux les objets imagés, 
on cherche à se placer dans cette zone de champ proche, qui est d’autant plus longue que les 
Figure 20 : schéma illustrant les déterminants physiques de la résolution spatiale axiale. La longueur 
spatiale d’impulsion dépend à la fois du nombre de cycles et de la longueur d’onde (donc de la 
fréquence) de l’impulsion de l’onde de pression. (A) une sonde avec un transducteur épais et un 
amortissement sonore faible va émettre une onde à plus basse fréquence et avec plus de cycles, donc 
globalement une résolution axiale plus faible. (B) une sonde avec un transducteur fin et un 
amortissement sonore élevé va émettre une onde à plus haute fréquence et avec moins de cycles, donc 
globalement une résolution axiale améliorée (Ng and Swanevelder 2011). 
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sondes sont à haute fréquence (cf. figure 21 (A) pour une sonde à haute fréquence et figure 
21 (B) pour une sonde à basse fréquence). 
En pratique, les sondes sont composées de barrettes multi-éléments qui peuvent être 
activées de façon à créer une focalisation électronique du faisceau au sein de la zone de champ 
proche, comme illustré à la figure 21 (C). La largeur d’un faisceau focalisé  est égale à : 
𝑙𝑎𝑟𝑔𝑒𝑢𝑟 𝑓𝑎𝑖𝑠𝑐𝑒𝑎𝑢 ≈  
𝑑𝑖𝑠𝑡𝑎𝑛𝑐𝑒 𝑓𝑜𝑐𝑎𝑙𝑒 × 𝑙𝑜𝑛𝑔𝑢𝑒𝑢𝑟 𝑑′𝑜𝑛𝑑𝑒
𝑜𝑢𝑣𝑒𝑟𝑡𝑢𝑟𝑒 𝑎𝑐𝑜𝑢𝑠𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒
 Équation 5 
où l’ouverture acoustique correspond à la taille du transducteur. Dans ce cas, la résolution 
latérale dépend donc à la fois de la distance focale choisie, de la fréquence du transducteur et 
de l’ouverture acoustique. 
 
 
Figure 21 : schéma illustrant la variation de largeur du faisceau en function de la distance à la sonde, 
pour une sonde haute fréquence en (A), une sonde basse fréquence en (B) et l’effet de la focalisation 
électronique de la barrette multi-éléments en (C) (Ng and Swanevelder 2011). 
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Résolution transversale (épaisseur de coupe) 
 
La résolution spatiale transversale RStransversale, c’est-à-dire dans l’axe perpendiculaire au 
faisceau ultrasonore (cf. figure 19), correspond à l’épaisseur de coupe. 
Tout comme la largeur du faisceau dépend de la largeur des éléments piézoélectriques, 
l’épaisseur de coupe dépend de la hauteur des éléments piézoélectriques, ce qui est illustré à 
la figure 22. 
Cette épaisseur de coupe joue un rôle important dans la résolution de l’image puisque 
chaque pixel va correspondre à un moyennage volumique : les résolutions axiale et latérale 
dépendent donc également de cette épaisseur de coupe. Dans le cas d’une sonde 3D à 
balayage mécanique, la résolution transversale va dépendre non seulement de l’épaisseur de 
coupe mais aussi de l’échantillonnage spatial du balayage et donc de la cadence image.  
 
 
5.1.2. Résolution temporelle  
 
La résolution temporelle est la capacité du système d’imagerie à distinguer deux 
évènements dans le temps, donc à voir une différence d’intensité sur le même pixel entre 
deux images consécutives. 
Cette résolution temporelle dépend de la cadence image, qui est liée à la fois à la 
profondeur d’exploration et au nombre de lignes scannées par image. Chaque ligne de l’image 
est acquise pendant une durée égale à la période de répétition de l’impulsion : en pratique, 
une impulsion de courte durée est émise, puis les échos renvoyés par le milieu jusqu’à la 
profondeur d’exploration sont enregistrés à partir de la fin de l’émission et jusqu’au début de 
l’émission suivante, comme illustré à la figure 23. 
épaisseur de coupe 
largeur du faisceau 
Figure 22 : schéma représentant le faisceau émis par un élément piézoélectrique rectangulaire. La 
largeur du faisceau dépend de la largeur de l’élément, alors que l’épaisseur de coupe dépend de la 
hauteur de l’élément (source : http://www.srmuniv.ac.in/sites/default/files/files/US1.pdf). 
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Ainsi, la  résolution temporelle, déterminée par la cadence image choisie, peut être 
améliorée soit en réduisant la profondeur d’exploration, soit en réduisant le nombre de lignes 
par image en réduisant la largeur de l’image. On voit ici que la résolution temporelle est 
modifiée par le choix de paramètres spatiaux, qui vont également influencer les résolutions 
axiale et latérale. Dans de le cas d’une sonde 3D à balayage mécanique, la cadence image est 
également liée à l’angle de balayage et au nombre de plans acquis, et donc à la résolution 
transversale. 
 
5.1.3. Résolution en contraste d’image 
 
Au-delà des résolutions spatiales et temporelle, le dernier paramètre déterminant du 
système d’imagerie est sa résolution en contraste d’image qui est sa capacité à différencier 
des différences d’amplitudes d’échos de structures adjacentes et donc à résoudre deux objets 
d’impédances acoustiques différentes. En imagerie rehaussée par des agents de contraste  
ultrasonores, elle peut être quantifiée par le rapport contraste sur tissu (CTR), correspondant 
au rapport de la puissance diffusée par les microbulles sur la puissance diffusée par les tissus. 
Cette résolution en contraste dépend de plusieurs facteurs, d’une part la compression 
lors du traitement du signal, d’autre part la mémoire lors de l’encodage des valeurs du signal, 
et enfin l’utilisation d’agents de contraste dans le but l’améliorer cette résolution. Tout 
Figure 23 : schéma représentant la formation d’une ligne de l’image : l’impulsion est émise et va 
ensuite se propager dans le milieu qui va renvoyer des échos jusqu’à la profondeur d’exploration, qui 
vont être enregistrés entre la fin de l’émission et le début de l’émission suivante (Ng and Swanevelder 
2011). 
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d’abord, la compression intervient à l’affichage lorsque l’on fixe l’amplitude dynamique (DR 
pour Dynamic Range) qui correspond au rapport en décibels des puissances minimale et 
maximale des échos acquis. Augmenter la compression numérique diminue l’amplitude 
dynamique : une image avec une amplitude dynamique de 30 dB est très contrastée alors 
qu’une image à 60 ou 70 dB comporte beaucoup plus de nuances de gris, ce qui va changer la 
perception par l’opérateur. Toutefois cette compression n’intervient pas lorsqu’il s’agit de 
traiter des données brutes, ce qui sera le cas dans cette thèse. Ensuite, le fait d’encoder sur 
un certain nombre de bits disponibles en mémoire limite l’encodage en contraste : 
typiquement, un stockage sur 8 bits va encoder le signal sur 256 niveaux de gris. Enfin au-delà 
de ces paramètres informatiques, le contraste peut être amélioré physiquement par 
l’utilisation d’agents de contraste ultrasonores dédiés. Les microbulles injectées dans la 
circulation sanguine vont augmenter le contraste entre les vaisseaux et les tissus 
environnants. 
 
Pour conclure, de manière générale l’ensemble de ces paramètres de performance de 
l’échographie ultrasonore sont définis à partir des choix instrumentaux constituant le système 
d’imagerie et peuvent être déterminés de manière théorique en tant que performances 
intrinsèques. Toutefois, lorsqu’il s’agit de les évaluer en condition réelle, des outils 
d’évaluation in vitro sont mis en œuvre. Ils vont à présent être décrits. 
 
5.2. Outils d’évaluation des performances du système d’imagerie 
 
Après avoir développé les principes physiques en jeu dans les paramètres déterminant 
les performances instrumentales des systèmes d’imagerie ultrasonores, nous allons à présent 
détailler leurs outils d’évaluation in vitro. Ces outils sont développés dans deux buts 
différents : d’une part les outils de contrôle qualité qui s’inscrivent dans une démarche de 
suivi dans le temps et de sécurité du patient, et d’autre part les modèles (objets et modèles 
animaux) utilisés en recherche académique pour étudier les modalités d’imagerie et évaluer 
leur intérêt  et applications potentielles en clinique. Si ces buts diffèrent de par leur démarche, 
les outils utilisés sont communs et seront présentés dans cette partie. 
 
Les démarches de contrôle qualité des systèmes d’échographie en termes d’évaluation 
des performances instrumentales ont commencé à se structurer dans les années 1970 avec 
les sociétés savantes de l’AIUM (American Institute of Ultrasound in Medicine), l’AAPM 
(American Association of Physicists in Medicine) et l’IEC (International Electrotechnical 
Commission), et font depuis une dizaine d’années l’objet d’efforts de consensus de plus en 
plus nombreux (Grazhdani et al. 2018).  
Les enjeux du déploiement systématique d’un contrôle qualité technique sont 
multiples : tout d’abord il s’agit d’assurer un fonctionnement optimal en termes de 
performances diagnostiques et de sécurité pour le patient, ensuite de vérifier que ces 
performances sont conservées dans le temps, mais également en vue de la calibration ou de 
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l’optimisation des réglages des paramètres d’acquisition pour exploiter de plus en plus les 
modes d’imagerie quantitatifs aussi bien en imagerie harmonique de contraste qu’en 
élastographie ou en vélocimétrie Doppler, et ceci dans un contexte d’études cliniques 
multicentriques. Concernant le premier enjeu, il est essentiel de vérifier les performances 
régulièrement, étant donné le taux de défaillance annuel situé autour de 10% (Hangiandreou 
et al. 2011) et l’incidence des transducteurs défectueux proche de 40% (Mårtensson et al. 
2009). Par rapport au besoin de réaliser des études cliniques multicentriques dans le but de 
valider des biomarqueurs d’imagerie quantitative, ceci appelle au développement de 
méthodologies de standardisation des appareils (Pitre-Champagnat et al. 2017) ainsi qu’au 
développement de formats d’image communs, notamment avec l’initiative de l’Ultrasound 
File Format proposée récemment par plusieurs équipes européennes (Bernard et al. 2018). 
Pour répondre à ces enjeux, deux approches sont employées : la première, largement 
utilisée, consiste à exploiter les images d’objets tests de référence également appelés 
fantômes obtenues à partir du système d’imagerie complet (sonde + échographe), alors que 
la seconde consiste en une analyse instrumentale de la sonde ultrasonore seule. 
Concernant les tests sur fantômes largement utilisés pour le contrôle qualité, il s’agit 
d’acquérir des images via l’échographe sur des objets test commerciaux, par exemple le 
modèle 040GSE dédié au mode B et à l’élastographie commercialisé par la société CIRS 
(Norfolk, Virginia, USA) représenté à la figure 24 ou les modèles 523, 524 et 527 dédiés à 
l’évaluation des écoulements par mode Doppler commercialisés par la société ATS 
(récemment rachetée par la société CIRS en juillet 2018) représentés à la figure 25. La qualité 
des images peut être évaluée visuellement par un opérateur (Rezaei-Dalouei 2018) mais en 
vue de rendre plus objectifs les protocoles de mesure, plusieurs logiciels dédiés ont été 
Figure 24 : fantôme multi-usages et multi-tissus modèle 040GSE adapté aux sondes de 2 à 15 MHz et 
comprenant des cibles pour le mode B et l’élastographie, commercialisé par la société CIRS 
(Computerized Imaging Reference Systems, Norfolk, VA, USA). 
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développés (Thijssen et al. 2007). En particulier, le logiciel QA4US développé par le centre 
médical de Nijmegen (Radboud University, Nijmegen, Pays-Bas) est recommandée par le 
dernier rapport de l’EFSUMB (Kollmann et al. 2012). Celui-ci permet de mesurer plusieurs 
paramètres de qualité d’image en recalibrant les niveaux de gris en niveaux d’échos relatifs et 
en utilisant le concept d’observateur computationnel (Lopez 1992), rendant ainsi l’analyse 
plus objective. 
Plus récemment, une autre approche a été introduite afin de réduire la subjectivité de 
l’analyse, consistant à tester la sonde seule avec un testeur de transducteur dédié, le Sonora 
FirstCall Test System (Sonora FirstCall aPerioTM system, Sonora Medical systems Inc, 
Longmont, CO, USA), représenté à la figure 26. La sonde est placée en face d’un réflecteur 
métallique et immergée dans l’eau, puis le système excite chaque élément piézoélectrique 
individuellement. Le signal reçu par chaque élément individuel est alors analysé. Ce banc de 
test mesure également la capacité de chaque élément et des câbles d’alimentation afin 
détecter les défaillances électriques. Ainsi, contrairement à la première approche où une 
défaillance ne sera visible que dans la mesure où elle affecte l’image, cette technique permet 
Figure 25 : fantômes modèles 523/523a, 524 et 527 dédiés au mode Doppler commercialisés par la 
société ATS (CIRS, Norfolk, VA, USA). 
Figure 26 : système testeur de sonde Sonora FirstCall introduit par le Karolinska University Hospital et 
commercialisé par la société  Sonora FirstCall aPerioTM system, Sonora Medical systems Inc, Longmont, 
CO, USA. 
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de détecter directement quels sont les cristaux piézoélectriques endommagés, de voir si la 
lentille acoustique s’est décollée, et de détecter les défaillances des fils électriques du câble 
ou du circuit électronique intégré dans la sonde. 
 
Ces fantômes commercialement disponibles bien que performants pour le contrôle 
qualité dédiés aux modes conventionnels anatomique B et Doppler sur gros vaisseaux ne sont 
souvent pas adaptés pour évaluer de nouveaux transducteurs, de nouvelles modalités 
d’imagerie comme la DCE-US 3D, de traitement d’image, ou bien encore pour montrer des 
améliorations cliniques. Ainsi, il existe tout un volet de la recherche académique consacré au 
développement de nouveaux fantômes en particulier pour l’imagerie quantitative avec par 
exemple ceux conçus pour l’élastographie (Franchi-Abella et al. 2013). Dans le domaine de 
l’échographie de contraste, il s’agit de proposer des outils dédiés aux écoulements, et ce à 
l’échelle des petits vaisseaux sanguins créés lors de la néovascularisation. Les enjeux sont 
d’une part d’atteindre une taille proche de la taille physiologique des capillaires sanguins, et 
d’autre part de proposer des géométries tortueuses également à l’image de la 
microvascularisation. Nous allons maintenant détailler les différentes approches proposées 
en fonction de la taille des canaux d’écoulement. 
 
La plupart des fantômes d’écoulement ont été développés pour vérifier les 
performances du mode Doppler et utilisent des canaux de 1 à 3 mm de diamètre entourés 
d’un gel ayant les mêmes propriétés acoustiques que les tissus, appelé matériau mimant les 
tissus (MMT) (IEC 61685 (2001b)). Ils sont réalisés de deux manières différentes, soit en 
coulant du MMT autour d’un tube élastomère (Browne 2014) soit en moulant le MMT autour 
d’une tige retirée après solidification du MMT afin d’obtenir un fantôme sans parois 
(Kenwright et al. 2015).  
La conception de ces fantômes constitués d’un tube simple, aussi bien avec parois que 
sans parois, est bien adaptée pour des études de reproductibilité (Gauthier et al. 2011) et ces 
fantômes sont aussi utilisés pour évaluer de nouveaux agents de contraste (Lavisse et al. 2008; 
Radhakrishnan et al. 2012) ou de nouvelles méthodes de quantification (Bruce et al. 2004; 
Gauthier et al. 2012a; Lampaskis and Averkiou 2010). 
Alors que ces canaux droits sont bien adaptés à l’étude de la résolution et des limites de 
détection des échographes, des géométries plus tortueuses ont été développées dans le cadre 
de l’imagerie de flux cardiaque et vasculaire tridimensionnelle. Ces géométries plus proches 
de la réalité physiologique ont été développées en utilisant des techniques de prototypage 
rapide et de moulage à la cire perdue (Ho et al. 2017; Yiu and Yu 2017) pour évaluer l’efficacité 
de ces méthodes d’estimation de flux ultrasonores. Cette approche serait intéressante pour  
les fantômes comportant des canaux micrométriques mais à ce jour n’a pas encore été 
exploitée. 
 
Dans le cadre de l’étude de la microvascularisation, le diamètre des capillaires sanguins 
est typiquement compris entre 5 et 500 µm (Less et al. 1991). Ainsi, dans le cadre de cette 
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modalité d’imagerie, l’enjeu est de proposer des modèles descendant à l’échelle de la dizaine 
ou centaine de micromètres. 
Une première approche consiste à s’inspirer des fantôme Doppler  et d’encapsuler des 
tubes plus fins de 200 à 700 µm de diamètre dans du MMT (Camfferman et al. 2015), mais les 
parois sont à l’origine d’artefacts de réflexion. Une autre approche pour étudier la perfusion 
sanguine dans des canaux plus fins a été d’utiliser un fantôme élaboré à partir d’une cartouche 
de dialyse (Hindle and Perkins 1994). Ce fantôme, constitué de quelques centaines de 
capillaires de cellulose de 200 µm de diamètre, reproduit les conditions physiologiques de la 
microvascularisation avec des écoulements laminaires. Il a été utilisé en particulier pour 
évaluer des méthodes de quantification (Claassen et al. 2001; Gauthier et al. 2011; Gauthier 
et al. 2012b; Kier et al. 2009; Li et al. 2002; Lohmaier et al. 2004; Lucidarme et al. 2003; Quaia 
et al. 2009; Ugolini et al. 2000; Veltmann et al. 2002) et pour caractériser de nouveaux agents 
de contraste ultrasonores (Casciaro et al. 2009; Lavisse et al. 2008; Radhakrishnan et al. 2012). 
Cependant, les capillaires deviennent poreux au cours du temps et seuls les capillaires situés 
au sommet de la cartouche peuvent être imagés à cause de l’atténuation. Par ailleurs, il ne 
permet pas d’imager individuellement chaque capillaire. Ce dispositif expérimental reste donc 
difficile à utiliser pour des études de reproductibilité, d’autant plus que le nombre et le 
positionnement des capillaires de cellulose imagés ne seront pas identiques entre deux 
expériences. 
En parallèle, de nouvelles approches comprenant l’utilisation de puces microfluidiques  
pourraient être une solution prometteuse pour mimer des réseaux microvasculaires 
complexes. La microfluidique est la science et la technologie des systèmes qui manipulent de 
petits volumes de fluides en utilisant des canaux de quelques dizaines de micromètres 
(Whitesides 2006), en utilisant les techniques de microfabrication héritées de la micro-
électronique qui seront détaillées dans le chapitre 2. Le mode de fabrication permet de créer 
facilement des puces en PDMS (polydiméthysiloxane) présentant des géométries 2D 
tortueuses et avec des embranchements multiples. De plus, le fluide injecté dans le canal via 
un pousse-seringue électrique dans des canaux de moins de 1 µm à quelques millimètres 
permet de mimer parfaitement l’écoulement laminaire dans les capillaires et les petits 
vaisseaux sanguins. Des puces microfluidiques classiques en PDMS ont été employées pour 
caractériser des modes d’imagerie ultrasonores innovants, d’une part le Doppler des artères 
dentaires sur des canaux de 200 µm (Kim and Park 2016) et d’autre part l’imagerie de 
superrésolution sur un canal de 60 µm (Desailly et al. 2015).  
L’approche microfluidique apparaît à ce jour l’approche la plus séduisante pour 
proposer un modèle physique de micro-écoulement en vue de caractériser les performances 
de la DCE-US 3D. C’est donc cette solution technologique qui a été retenue pour ma thèse.  
Cependant, le PDMS a une forte atténuation, ce qui limite la propagation des ondes 
ultrasonores à des profondeurs superficielles de quelques millimètres, c’est pourquoi au cours 
de ma thèse je me suis intéressée à proposer un matériau à la fois moins atténuant et 
permettant de conserver le processus de fabrication avantageux des puces microfluidiques. 
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Enfin, notons que ces approches in vitro ont des avantages en termes de reproductibilité 
et de capacité à mesurer les paramètres indépendamment, mais seuls des modèles in vivo 
peuvent refléter la complexité des réseaux vasculaires tumoraux. En effet, les capillaires 
sanguins font partie du microenvironnement tumoral, et ce stroma (cf. figure 2 page 10) joue 
un rôle dans la fonctionnalité et l’évolution de la tumeur, d’où l’intérêt d’utiliser des modèles 
animaux pour reproduire la complexité de cet écosystème, par rapport à des canaux qui 
miment uniquement les capillaires. Il est également difficile de mimer la réaction aux 
traitements anti-angiogéniques, qui est une normalisation de la vascularisation avant d’être 
une inhibition. Afin de voir ce qui se passe au niveau du rehaussement du signal vasculaire sur 
l’ensemble du volume, une approche in vivo sur petit animal est pertinente et fera l’objet du 
chapitre 4.  
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6. Conclusion  
 
Les progrès en cancérologie s’accompagnent de stratégies thérapeutiques de plus en 
plus spécifiques au type de tumeur, notamment les thérapies ciblées. Afin d’optimiser 
l’efficacité clinique pour le patient et d’optimiser les coûts de santé de ces nouvelles thérapies, 
la recherche active de biomarqueurs vise à mieux sélectionner les molécules pour une 
stratégie thérapeutique véritablement personnalisée. Dans le contexte de l’angiogenèse, les 
biomarqueurs d’imagerie fonctionnelle quantitative sont particulièrement pertinents car ils 
permettent d’accéder à la fonction vasculaire de la tumeur in vivo.  
En particulier, l’échographie de contraste est la seule modalité d’imagerie ayant un 
biomarqueur validé par une étude clinique multicentrique qui a donné lieu à des 
recommandations internationales. Les développements récents en électronique et en 
informatique ont ouvert la voie à l’imagerie volumique 4D ou 3D en temps réel. Ainsi, 
l’échographie de contraste 3D garde le bénéfice de la sensibilité des modes d’imagerie 
harmoniques qui suppriment efficacement le signal tissulaire par rapport au signal vasculaire 
tout en visualisant l’ensemble du volume tumoral, ce qui pourrait permettre de mieux 
appréhender l’hétérogénéité de la vascularisation tumorale et également de faciliter le 
développement de cette modalité dans les services cliniques à grande échelle. Il n’existe pas 
aujourd’hui d’outils physiques de caractérisation commercialisés afin de permettre son 
extension plus large.  
Ce travail de thèse s’articule en trois parties visant à répondre à cet enjeu de 
caractérisation, tout d’abord en détaillant le développement d’un banc de mesure 
expérimental dédié au chapitre 2, puis en présentant la caractérisation des performances 
effectuée grâce à ce dispositif au chapitre 3, et enfin en évaluant l’apport de l’imagerie 
volumique sur un modèle pré-clinique reflétant la complexité de la microvascularisation 
tumorale in vivo.  
Chapitre 1 
69 
Bibliographie 
 
Abbas A, Hansrani V, Sedgwick N, Ghosh J, McCollum CN. 3D Contrast Enhanced Ultrasound for Detecting Endoleak 
Following Endovascular Aneurysm Repair (EVAR). Eur J Vasc Endovasc Surg 2014;47:487–492.  
Arlt F, Chalopin C, Müns A, Meixensberger J, Lindner D. Intraoperative 3D contrast-enhanced ultrasound (CEUS): a 
prospective study of 50 patients with brain tumours. Acta Neurochir (Wien) 2016;158:685–694.  
Ashrafi AN, Nassiri N, Gill IS, Gulati M, Park D, de Castro Abreu AL. Contrast-Enhanced Transrectal Ultrasound in Focal 
Therapy for Prostate Cancer. Curr Urol Rep 2018;19. Available from: [object Object] 
Bergers G, Benjamin LE. Angiogenesis: Tumorigenesis and the angiogenic switch. Nat Rev Cancer 2003;3:401–410.  
Bernard O, Bradway D, Hansen HHG, Kruizinga P, Nair A, Perdios D, Ricci S, Rindal OMH, Rodriguez-Molares A, Stuart MB, 
Dos Santos PFV. The Ultrasound File Format (UFF) - First draft. Proc 2018 IEEE Int Ultrason Symp 2018;  
Borsboom JMG, Bouakaz A, Jong ND. Pulse subtraction time delay imaging method for ultrasound contrast agent detection. 
IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Control 2009;56:1151–1158.  
Boyer L, Leguerney I, Randall Thomas S, Grand-Perret V, Lassau N, Pitre-Champagnat S. Study of the reliability of 
quantification methods of dynamic contrast-enhanced ultrasonography: numerical modeling of blood flow in 
tumor microvascularization. Phys Med Biol 2018;63:17NT01.  
Brock-Fisher GA, Poland MD, Rafter PG. Means for increasing sensitivity in non-linear ultrasound imaging systems. 1996. 
Available from: https://patents.google.com/patent/US5577505A/en 
Browne JE. A review of Doppler ultrasound quality assurance protocols and test devices. Phys Med 2014;30:742–751.  
Bruce M, Averkiou M, Tiemann K, Lohmaier S, Powers J, Beach K. Vascular flow and perfusion imaging with ultrasound 
contrast agents. Ultrasound Med Biol 2004;30:735–743.  
Bryant RV, Friedman AB, Wright EK, Taylor KM, Begun J, Maconi G, Maaser C, Novak KL, Kucharzik T, Atkinson NSS, Asthana 
A, Gibson PR. Gastrointestinal ultrasound in inflammatory bowel disease: an underused resource with potential 
paradigm-changing application. Gut 2018;67:973–985.  
Camfferman FA, Ecury-Goossen GM, La Roche JE, de Jong N, van’t Leven W, Vos HJ, Verweij MD, Nasserinejad K, Cools F, 
Govaert P, Dudink J. Calibrating Doppler Imaging of Preterm Intracerebral Circulation Using a Microvessel Flow 
Phantom. Front Hum Neurosci 2015;8:1–8.  
Cantisani V, D’Ambrosio F, Nielsen M. Multiparametric Ultrasound of Thyroid Nodules: Where Do We Stand? Ultraschall 
Med - Eur J Ultrasound 2017;38:357–359.  
Cantisani V, Grazhdani H, Clevert D-A, Iezzi R, Aiani L, Martegani A, Fanelli F, Di Marzo L, Wlderk A, Cirelli C, Catalano C, Di 
Leo N, Di Segni M, Malpassini F, D’Ambrosio F. EVAR: Benefits of CEUS for monitoring stent-graft status. Eur J 
Radiol 2015;84:1658–1665.  
Cantisani V, Wilson SR. CEUS: Where are we in 2015? Eur J Radiol 2015;84:1621–1622.  
Cao J, Dong Y, Mao F, Wang W. Dynamic Three-Dimensional Contrast-Enhanced Ultrasound to Predict Therapeutic 
Response of Radiofrequency Ablation in Hepatocellular Carcinoma: Preliminary Findings. BioMed Res Int 
2018;2018:1–8.  
Carmeliet P, Jain RK. Angiogenesis in cancer and other diseases. Nature 2000;407.  
Carmeliet P, Jain RK. Molecular mechanisms and clinical applications of angiogenesis. Nature 2011;473:298–307.  
Casciaro S, Conversano F, Musio S, Casciaro E, Demitri C, Sannino A. Full experimental modelling of a liver tissue mimicking 
phantom for medical ultrasound studies employing different hydrogels. J Mater Sci Mater Med 2009;20:983–989.  
Chen K, Cai W, Li Z-B, Wang H, Chen X. Quantitative PET Imaging of VEGF Receptor Expression. Mol Imaging Biol 
2009;11:15–22.  
Chapitre 1 
70 
Chen M, Wang W -p., Jia W -r., Tang L, Wang Y, Zhan W -w., Fei X -c. Three-Dimensional Contrast-Enhanced Sonography in 
the Assessment of Breast Tumor Angiogenesis: Correlation With Microvessel Density and Vascular Endothelial 
Growth Factor Expression. J Ultrasound Med 2014;33:835–846.  
Chernyak V, Fowler KJ, Kamaya A, Kielar AZ, Elsayes KM, Bashir MR, Kono Y, Do RK, Mitchell DG, Singal AG, Tang A, Sirlin CB. 
Liver Imaging Reporting and Data System (LI-RADS) Version 2018:                     Imaging of Hepatocellular Carcinoma 
in At-Risk Patients. Radiology 2018;289:816–830.  
Chiorean L, Cantisani V, Jenssen C, Sidhu PS, Baum U, Dietrich CF. Focal masses in a non-cirrhotic liver: The additional 
benefit of CEUS over baseline imaging. Eur J Radiol 2015;84:1636–1643.  
Claassen L, Seidel G, Algermissen C. Quantification of flow rates using harmonic grey-scale imaging and an ultrasound 
contrast agent: an in vitro and in vivo study. Ultrasound Med Biol 2001;27:83–88.  
Claudon M, Dietrich CF, Choi BI, Cosgrove DO, Kudo M, Nolsøe CP, Piscaglia F, Wilson SR, Barr RG, Chammas MC, Chaubal 
NG, Chen M-H, Clevert DA, Correas JM, Ding H, Forsberg F, Fowlkes JB, Gibson RN, Goldberg BB, Lassau N, Leen 
ELS, Mattrey RF, Moriyasu F, Solbiati L, Weskott H-P, Xu H-X, World Federation for Ultrasound in Medicine, 
European Federation of Societies for Ultrasound. Guidelines and good clinical practice recommendations for 
Contrast Enhanced Ultrasound (CEUS) in the liver - update 2012: A WFUMB-EFSUMB initiative in cooperation with 
representatives of AFSUMB, AIUM, ASUM, FLAUS and ICUS. Ultrasound Med Biol 2013;39:187–210.  
Coley WB. THE TREATMENT OF MALIGNANT TUMORS BY REPEATED INOCULATIONS OF ERYSIPELAS: WITH A REPORT OF 
TEN ORIGINAL CASES. Am J Med Sci 1893;105:487.  
Desailly Y, Pierre J, Couture O, Tanter M. Resolution limits of ultrafast ultrasound localization microscopy. Phys Med Biol 
2015;60:8723–8740.  
Dewhirst MW, Secomb TW. Transport of drugs from blood vessels to tumour tissue. Nat Rev Cancer 2017;17:738.  
Dietrich C, Averkiou M, Nielsen M, Barr R, Burns P, Calliada F, Cantisani V, Choi B, Chammas M, Clevert D-A, Claudon M, 
Correas J-M, Cui X-W, Cosgrove D, D’Onofrio M, Dong Y, Eisenbrey JohnR, Fontanilla T, Gilja O, Ignee A, Jenssen C, 
Kono Y, Kudo M, Lassau N, Lyshchik A, Franca Meloni M, Moriyasu F, Nolsøe C, Piscaglia F, Radzina M, Saftoiu A, 
Sidhu P, Sporea I, Schreiber-Dietrich D, Sirlin C, Stanczak M, Weskott H-P, Wilson S, Willmann J, Kim T, Jang H-J, 
Vezeridis A, Westerway S. How to perform Contrast-Enhanced Ultrasound (CEUS). Ultrasound Int Open 
2018a;04:E2–E15.  
Dietrich CF, Potthoff A, Helmberger T, Ignee A, Willmann JK. [Contrast-enhanced ultrasound: Liver Imaging Reporting and 
Data System (CEUS LI-RADS)]. Z Gastroenterol 2018b;56:499–506.  
Dighe M, Barr R, Bojunga J, Cantisani V, Chammas MC, Cosgrove D, Cui XW, Dong Y, Fenner F, Radzina M, Vinayak S, Xu JM, 
Dietrich CF. Thyroid Ultrasound: State of the Art Part 1 – Thyroid Ultrasound reporting and Diffuse Thyroid 
Diseases. Med Ultrason 2017a;19:79.  
Dighe M, Barr R, Bojunga J, Cantisani V, Chammas MC, Cosgrove D, Cui XW, Dong Y, Fenner F, Radzina M, Vinayak S, Xu JM, 
Dietrich CF. Thyroid Ultrasound: State of the Art. Part 2 – Focal Thyroid Lesions. Med Ultrason 2017b;19:195.  
Dong F, Xu J, Du D, Jiao Y, Zhang L, Li M, Liu H, Xiong Y, Luo H. 3D analysis is superior to 2D analysis for contrast-enhanced 
ultrasound in revealing vascularity in focal liver lesions – A retrospective analysis of 83 cases. Ultrasonics 
2016;70:221–226.  
Eisenbrey JR, Dave JK, Forsberg F. Recent technological advancements in breast ultrasound. Ultrasonics 2016;70:183–190.  
Eisenbrey JR, Sridharan A, Liu J-B, Forsberg F. Recent Experiences and Advances in Contrast-Enhanced Subharmonic 
Ultrasound. Biomed Res Int 2015;640397.  
Eisenbrey JR, Sridharan A, Machado P, Zhao H, Halldorsdottir VG, Dave JK, Liu J-B, Park S, Dianis S, Wallace K, Thomenius KE, 
Forsberg F. Three-Dimensional Subharmonic Ultrasound Imaging In Vitro and In Vivo. Acad Radiol 2012;19:732–
739.  
Eisenhauer EA, Therasse P, Bogaerts J, Schwartz LH, Sargent D, Ford R, Dancey J, Arbuck S, Gwyther S, Mooney M, 
Rubinstein L, Shankar L, Dodd L, Kaplan R, Lacombe D, Verweij J. New response evaluation criteria in solid 
tumours: Revised RECIST guideline (version 1.1). Eur J Cancer 2009;45:228–247.  
Chapitre 1 
71 
El Naqa I, Ten Haken RK. Can radiomics personalise immunotherapy? Lancet Oncol 2018;19:1138–1139.  
Elie N, Lassau N, Peronneau P, Rouffiac V. Method and system for quantification of tumoral vascularization. 2014. Available 
from: https://patents.google.com/patent/US8847960B2/en 
Faccioli N, Foti G, Casagranda G, Santi E, D’Onofrio M. CEUS versus CT Angiography in the follow-up of abdominal aortic 
endoprostheses: diagnostic accuracy and activity-based cost analysis. Radiol Med (Torino) 2018; Available from: 
[object Object] 
FDA. LUMASON prescribing information. 2016. Available from: 
https://www.accessdata.fda.gov/drugsatfda_docs/label/2016/203684s002lbl.pdf 
Feigenbaum H, Stone JM, Lee DA, Nasser WK, Chang S. Identification of ultrasound echoes from the left ventricle by use of 
intracardiac injections of indocyanine green. Circulation 1970;41:615–621.  
Ferraioli G, Meloni MF. Contrast-enhanced ultrasonography of the liver using SonoVue. Ultrason Seoul Korea 2018;37:25–
35.  
Franchi-Abella S, Elie C, Correas J-M. Ultrasound elastography: Advantages, limitations and artefacts of the different 
techniques from a study on a phantom. Diagn Interv Imaging 2013;94:497–501.  
García Roch C, Muñoz Cepeda MÁ, García García F, Ciampi Dopazo JJ, Pinto Varela JM, Díaz Crespo FJ. Contrast Enhanced 
Ultrasound (CEUS) efficiency in renal graft complications evaluation. Nefrol Engl Ed 2018;38:444–446.  
Gauthier M, Leguerney I, Thalmensi J, Chebil M, Parisot S, Peronneau P, Roche A, Lassau N. Estimation of intra-operator 
variability in perfusion parameter measurements using DCE-US. World J Radiol 2011;3:70–81.  
Gauthier M, Pitre-Champagnat S, Tabarout F, Leguerney I, Polrot M, Lassau N. Impact of the arterial input function on 
microvascularization parameter measurements using dynamic contrast-enhanced ultrasonography. World J Radiol 
2012a;4:291–301.  
Gauthier M, Tabarout F, Leguerney I, Polrot M, Pitre S, Peronneau P, Lassau N. Assessment of Quantitative Perfusion 
Parameters by Dynamic Contrast-Enhanced Sonography Using a Deconvolution Method. J Ultrasound Med 
2012b;31:595–608.  
Grazhdani H, David E, Ventura Spagnolo O, Buemi F, Perri A, Orsogna N, Gigli S, Chimenz R. Quality assurance of ultrasound 
systems: current status and review of literature. J Ultrasound 2018;21:173–182.  
Greis C. Technology overview: SonoVue (Bracco, Milan). Eur Radiol Suppl 2004;14:P11–P15.  
Hamilton WF, Riley RL, Attyah AM, Cournand A, Fowell DM, Himmelstein A, Noble RP, Remington JW, Richards DW, 
Wheeler NC, Witham AC. Comparison of the fick and dye injection methods of measuring the cardiac output in 
man. Am J Physiol-Leg Content 1948;153:309–321.  
Hanahan D, Weinberg RA. Hallmarks of Cancer: The Next Generation. Cell 2011;144:646–674.  
Hangiandreou NJ, Stekel SF, Tradup DJ, Gorny KR, King DM. Four-Year Experience with a Clinical Ultrasound Quality Control 
Program. Ultrasound Med Biol 2011;37:1350–1357.  
Haubruck P, Heller R, Tanner MC, Daniel V, Schmidmaier G, Bolourchi F, Moghaddam A, Fischer C. A Preliminary Study of 
Contrast-Enhanced Ultrasound (CEUS) and Cytokine Expression Analysis (CEA) as Early Predictors for the Outcome 
of Tibial Non-Union Therapy. Diagn Basel Switz 2018;8.  
Hindle AJ, Perkins AC. A perfusion phantom for the evaluation of ultrasound contrast agents. Ultrasound Med Biol 
1994;20:309–314.  
Ho CK, Chee AJY, Yiu BYS, Tsang ACO, Chow KW, Yu ACH. Wall-Less Flow Phantoms With Tortuous Vascular Geometries: 
Design Principles and a Patient-Specific Model Fabrication Example. IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Control 
2017;64:25–38.  
Chapitre 1 
72 
Hossack JA, Mauchamp P, Ratsimandresy L. A high bandwidth transducer optimized for harmonic imaging. 2000 IEEE 
Ultrason Symp Proc Int Symp Cat No00CH37121 2000. pp. 1021–1024 vol.2.  
Hoyt K, Sorace A, Saini R. Quantitative Mapping of Tumor Vascularity Using Volumetric Contrast-Enhanced Ultrasound: 
Invest Radiol 2011;1.  
Huang Q, Zeng Z. A Review on Real-Time 3D Ultrasound Imaging Technology. BioMed Res Int 2017;2017:6027029.  
Hudson JM, Williams R, Tremblay-Darveau C, Sheeran PS, Milot L, Bjarnason GA, Burns PN. Dynamic contrast enhanced 
ultrasound for therapy monitoring. Eur J Radiol 2015;84:1650–1657.  
Hutchinson L, Jr VTD. The Holy Grail of biomarkers. Nat Rev Clin Oncol 2009;6:553.  
Iannessi A, Marcy P-Y, Clatz O, Bertrand A-S, Sugimoto M. A review of existing and potential computer user interfaces for 
modern radiology. Insights Imaging 2018;9:599–609.  
Ilunga-Mbuyamba E, Avina-Cervantes J, Lindner D, Cruz-Aceves I, Arlt F, Chalopin C, Ilunga-Mbuyamba E, Avina-Cervantes 
JG, Lindner D, Cruz-Aceves I, Arlt F, Chalopin C. Vascular Structure Identification in Intraoperative 3D Contrast-
Enhanced Ultrasound Data. Sensors 2016;16:497.  
Jain RK. Normalization of tumor vasculature: an emerging concept in antiangiogenic therapy. Science 2005;307:58–62.  
Jain RK, Schlenger K, Höckel M, Yuan F. Quantitative angiogenesis assays: progress and problems. Nat Med 1997;3:1203–
1208.  
Jayson GC, Kerbel R, Ellis LM, Harris AL. Antiangiogenic therapy in oncology: current status and future directions. The Lancet 
2016;388:518–529.  
Jia W-R, Chai W-M, Tang L, Wang Y, Fei X-C, Han B-S, Chen M. Three-dimensional contrast enhanced ultrasound score and 
dynamic contrast-enhanced magnetic resonance imaging score in evaluating breast tumor angiogenesis: 
Correlation with biological factors. Eur J Radiol 2014;83:1098–1105.  
Kaffas AE, Durot I, Fisher G, Bachawal S, Hristov D, Willmann J. Assessment of vascular remodeling therapy in patients with 
liver metastasis with 3D dynamic contrast-enhanced ultrasound. 2017 IEEE Int Ultrason Symp IUS 2017a. pp. 1–1.  
Kaffas AE, Sigrist RMS, Fisher G, Bachawal S, Liau J, Wang H, Karanany A, Durot I, Rosenberg J, Hristov D, Willmann JK. 
Quantitative Three-Dimensional Dynamic Contrast-Enhanced Ultrasound Imaging: First-In-Human Pilot Study in 
Patients with Liver Metastases. Theranostics 2017b;7:3745–3758.  
Kasoji SK, Rivera JN, Gessner RC, Chang SX, Dayton PA. Early Assessment of Tumor Response to Radiation Therapy using 
High-Resolution Quantitative Microvascular Ultrasound Imaging. Theranostics 2018;8:156–168.  
Kenwright DA, Laverick N, Anderson T, Moran CM, Hoskins PR. Wall-less Flow Phantom for High-Frequency Ultrasound 
Applications. Ultrasound Med Biol 2015;41:890–897.  
Khuri-Yakub BT, Oralkan Ö. Capacitive micromachined ultrasonic transducers for medical imaging and therapy. J 
Micromechanics Microengineering 2011;21:054004.  
Kier C, Meyer-Wiethe K, Seidel G, Mertins A. Improved Modelling of Ultrasound Contrast Agent Diminution for Blood 
Perfusion Analysis. In: Yang G-Z, Hawkes D, Rueckert D, Noble A, Taylor C, eds. Med Image Comput Comput-Assist 
Interv – MICCAI 2009 Springer Berlin Heidelberg, 2009. pp. 935–942.  
Kim D, Park S-H. A Microfluidics-based Pulpal Arteriole Blood Flow Phantom for Validation of Doppler Ultrasound Devices in 
Pulpal Blood Flow Velocity Measurement. J Endod 2016;42:1660–1666.  
Kollmann C, deKorte C, Dudley N, Gritzmann N, Martin K, Evans D. Guideline for Technical Quality Assurance (TQA) of 
Ultrasound devices (B-Mode) – Version 1.0 (July 2012). Ultraschall Med - Eur J Ultrasound 2012;33:544–549.  
Kurihara H, Honda N, Kono Y, Arai Y. Radiolabelled Agents for PET Imaging of Tumor Hypoxia. 2012 [cited 2019 Feb 18]. 
Available from: https://www.ingentaconnect.com/content/ben/cmc/2012/00000019/00000020/art00005 
Chapitre 1 
73 
Kwon SH, Gopal AS. 3D and 4D Ultrasound: Current Progress and Future Perspectives. Curr Cardiovasc Imaging Rep 
2017;10:43.  
Lampaskis M, Averkiou M. Investigation of the Relationship of Nonlinear Backscattered Ultrasound Intensity with 
Microbubble Concentration at Low MI. Ultrasound Med Biol 2010;36:306–312.  
Lassau N, Bonastre J, Kind M, Vilgrain V, Lacroix J, Cuinet M, Taieb S, Aziza R, Sarran A, Labbe-Devilliers C, Gallix B, 
Lucidarme O, Ptak Y, Rocher L, Caquot L-M, Chagnon S, Marion D, Luciani A, Feutray S, Uzan-Augui J, Coiffier B, 
Benastou B, Koscielny S. Validation of Dynamic Contrast-Enhanced Ultrasound in Predicting Outcomes of 
Antiangiogenic Therapy for Solid Tumors The French Multicenter Support for Innovative and Expensive 
Techniques Study. Invest Radiol 2014;49:794–800.  
Lassau N, Chapotot L, Benatsou B, Vilgrain V, Kind M, Lacroix J, Cuinet M, Taieb S, Aziza R, Sarran A, Labbe C, Gallix B, 
Lucidarme O, Ptak Y, Rocher L, Caquot LM, Chagnon S, Marion D, Luciani A, Uzan-Augui J, Koscielny S. 
Standardization of Dynamic Contrast-Enhanced Ultrasound for the Evaluation of Antiangiogenic Therapies: The 
French Multicenter Support for Innovative and Expensive Techniques Study. Invest Radiol 2012;47:711.  
Lavisse S, Rouffiac V, Peronneau P, Paci A, Chaix C, Reb P, Roche A, Lassau N. Acoustic characterization of a new trisacryl 
contrast agent. Part I: In vitro study. Ultrasonics 2008;48:16–25.  
Lee J-C, Yan K, Lee S-K, Yang W, Chen M-H. Focal Liver Lesions: Real-time 3-Dimensional Contrast-Enhanced 
Ultrasonography Compared With 2-Dimensional Contrast-Enhanced Ultrasonography and Magnetic Resonance 
Imaging. J Ultrasound Med Off J Am Inst Ultrasound Med 2017;36:2015–2026.  
Lee W, Roh Y. Ultrasonic transducers for medical diagnostic imaging. Biomed Eng Lett 2017;7:91–97.  
Less JR, Skalak TC, Sevick EM, Jain RK. Microvascular architecture in a mammary carcinoma: branching patterns and vessel 
dimensions. Cancer Res 1991;51:265–273.  
Li P-C, Yeh C-K, Wang S-W. Time-intensity-based volumetric flow measurements: an in vitro study. Ultrasound Med Biol 
2002;28:349–358.  
Li Q, Hu M, Chen Z, Li C, Zhang X, Song Y, Xiang F. Meta-Analysis: Contrast-Enhanced Ultrasound Versus Conventional 
Ultrasound for Differentiation of Benign and Malignant Breast Lesions. Ultrasound Med Biol. Available from: 
https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S0301562918300474 
Li Y, Chen Y, Du M, Chen Z-Y. Ultrasound Technology for Molecular Imaging: From Contrast Agents to Multimodal Imaging. 
ACS Biomater Sci Eng 2018;4:2716–2728.  
Lin F, Shelton SE, Espíndola D, Rojas JD, Pinton G, Dayton PA. 3-D Ultrasound Localization Microscopy for Identifying 
Microvascular Morphology Features of Tumor Angiogenesis at a Resolution Beyond the Diffraction Limit of 
Conventional Ultrasound. Theranostics 2017;7:196–204.  
Lindner JR, Song J, Jayaweera AR, Sklenar J, Kaul S. Microvascular rheology of Definity microbubbles after intra-arterial and 
intravenous administration. J Am Soc Echocardiogr Off Publ Am Soc Echocardiogr 2002;15:396–403.  
Lindsey BD, Shelton SE, Martin KH, Ozgun KA, Rojas JD, Foster FS, Dayton PA. High Resolution Ultrasound Superharmonic 
Perfusion Imaging: In Vivo Feasibility and Quantification of Dynamic Contrast-Enhanced Acoustic Angiography. 
Ann Biomed Eng 2017;45:939–948.  
Lohmaier S, Ghanem A, Veltmann C, Sommer T, Bruce M, Tiemann K. In vitro and in vivo studies on continuous echo-
contrast application strategies using SonoVue in a newly developed rotating pump setup. Ultrasound Med Biol 
2004;30:1145–1151.  
Londhe ND, Suri JS. Superharmonic Imaging for Medical Ultrasound: a Review. J Med Syst 2016;40:279.  
Lucidarme O, Kono Y, Corbeil J, Choi S-H, Mattrey RF. Validation of ultrasound contrast destruction imaging for flow 
quantification. Ultrasound Med Biol 2003;29:1697–1704.  
Mårtensson M, Olsson M, Segall B, Fraser AG, Winter R, Brodin L-Å. High incidence of defective ultrasound transducers in 
use in routine clinical practice. Eur J Echocardiogr 2009;10:389–394.  
Chapitre 1 
74 
Mavroforakis ME, Georgiou HV, Dimitropoulos N, Cavouras D, Theodoridis S. Mammographic masses characterization based 
on localized texture and dataset fractal analysis using linear, neural and support vector machine classifiers. Artif 
Intell Med 2006;37:145–162.  
Medellin A, Merrill C, Wilson SR. Role of contrast-enhanced ultrasound in evaluation of the bowel. Abdom Radiol N Y 
2018;43:918–933.  
Medellin-Kowalewski A, Wilkens R, Wilson A, Ruan J, Wilson SR. Quantitative Contrast-Enhanced Ultrasound Parameters in 
Crohn Disease: Their Role in Disease Activity Determination With Ultrasound. AJR Am J Roentgenol 2016;206:64–
73.  
Meloni MF, Smolock A, Cantisani V, Bezzi M, D’Ambrosio F, Proiti M, Lee F, Aiani L, Calliada F, Ferraioli G. Contrast enhanced 
ultrasound in the evaluation and percutaneous treatment of hepatic and renal tumors. Eur J Radiol 
2015;84:1666–1674.  
Morel DR, Schwieger I, Hohn L, Terrettaz J, Llull JB, Cornioley YA, Schneider M. Human pharmacokinetics and safety 
evaluation of SonoVue, a new contrast agent for ultrasound imaging. Invest Radiol 2000;35:80–85.  
Mozaffari MH, Lee W-S. Freehand 3-D Ultrasound Imaging: A Systematic Review. Ultrasound Med Biol 2017;43:2099–2124.  
Nikolaev A, Hansen HHG, Korte CL de. Real-time volumetric ultrasound imaging using free hand scanning. Med Imaging 
2018 Ultrason Imaging Tomogr International Society for Optics and Photonics, 2018 [cited 2018 Oct 3]. p. 
105800E. Available from: https://www.spiedigitallibrary.org/conference-proceedings-of-
spie/10580/105800E/Real-time-volumetric-ultrasound-imaging-using-free-hand-
scanning/10.1117/12.2293817.short 
Novak KL, Kaplan GG, Panaccione R, Afshar EE, Tanyingoh D, Swain M, Kellar A, Wilson S. A Simple Ultrasound Score for the 
Accurate Detection of Inflammatory Activity in Crohn’s Disease. Inflamm Bowel Dis 2017;23:2001–2010.  
O’Connor JPB, Aboagye EO, Adams JE, Aerts HJWL, Barrington SF, Beer AJ, Boellaard R, Bohndiek SE, Brady M, Brown G, 
Buckley DL, Chenevert TL, Clarke LP, Collette S, Cook GJ, deSouza NM, Dickson JC, Dive C, Evelhoch JL, Faivre-Finn 
C, Gallagher FA, Gilbert FJ, Gillies RJ, Goh V, Griffiths JR, Groves AM, Halligan S, Harris AL, Hawkes DJ, Hoekstra OS, 
Huang EP, Hutton BF, Jackson EF, Jayson GC, Jones A, Koh D-M, Lacombe D, Lambin P, Lassau N, Leach MO, Lee T-
Y, Leen EL, Lewis JS, Liu Y, Lythgoe MF, Manoharan P, Maxwell RJ, Miles KA, Morgan B, Morris S, Ng T, Padhani AR, 
Parker GJM, Partridge M, Pathak AP, Peet AC, Punwani S, Reynolds AR, Robinson SP, Shankar LK, Sharma RA, 
Soloviev D, Stroobants S, Sullivan DC, Taylor SA, Tofts PS, Tozer GM, van Herk M, Walker-Samuel S, Wason J, 
Williams KJ, Workman P, Yankeelov TE, Brindle KM, McShane LM, Jackson A, Waterton JC. Imaging biomarker 
roadmap for cancer studies. Nat Rev Clin Oncol 2017;14:169–186.  
Osipov LV, Kulberg NS, Leonov DV, Morozov SP. 3D Ultrasound: Current State, Emerging Trends and Technologies. Biomed 
Eng 2018; Available from: https://doi.org/10.1007/s10527-018-9813-0 
Peronneau P, Lassau N, Leguerney I, Roche A, Cosgrove D. Contrast Ultrasonography: Necessity of Linear Data Processing 
for the Quantification of Tumor Vascularization. Ultraschall Med - Eur J Ultrasound 2010;31:370–378.  
Phillips PJ. Contrast pulse sequences (CPS): imaging nonlinear microbubbles. 2001 IEEE Ultrason Symp Proc Int Symp Cat 
No01CH37263 2001. pp. 1739–1745 vol.2.  
Piscaglia F, Wilson SR, Lyshchik A, Cosgrove D, Dietrich CF, Jang H-J, Kim TK, Salvatore V, Willmann JK, Sirlin CB, Kono Y. 
American College of Radiology Contrast Enhanced Ultrasound Liver Imaging Reporting and Data System (CEUS LI-
RADS) for the diagnosis of Hepatocellular Carcinoma: a pictorial essay. Ultraschall Med Stuttg Ger 1980 
2017;38:320–324.  
Pitre-Champagnat S, Coiffier B, Jourdain L, Benatsou B, Leguerney I, Lassau N. Toward a Standardization of Ultrasound 
Scanners for Dynamic Contrast-Enhanced Ultrasonography: Methodology and Phantoms. Ultrasound Med Biol 
2017;43:2670–2677.  
Prantl L, Geis S, Lamby P, Jung EM. Recommendations for contrast enhanced ultrasound (CEUS) in free tissue transplant 
monitoring. Clin Hemorheol Microcirc 2015;61:359–365.  
Chapitre 1 
75 
Quaia E, Nocentini A, Torelli L. Assessment of a New Mathematical Model for the Computation of Numerical Parameters 
Related to Renal Cortical Blood Flow and Fractional Blood Volume by Contrast-Enhanced Ultrasound. Ultrasound 
Med Biol 2009;35:616–627.  
Radhakrishnan K, Haworth KJ, Huang S-L, Klegerman ME, McPherson DD, Holland CK. Stability of Echogenic Liposomes as a 
Blood Pool Ultrasound Contrast Agent in a Physiologic Flow Phantom. Ultrasound Med Biol 2012;38:1970–1981.  
Rafailidis V, Partovi S, Dikkes A, Nakamoto DA, Azar N, Staub D. Evolving clinical applications of contrast-enhanced 
ultrasound (CEUS) in the abdominal aorta. Cardiovasc Diagn Ther 2018;8:S118–S130.  
Rafailidis V, Sidhu PS. Vascular ultrasound, the potential of integration of multiparametric ultrasound into routine clinical 
practice. Ultrasound Leeds Engl 2018;26:136–144.  
Rajendran JG, Schwartz DL, O’Sullivan J, Peterson LM, Ng P, Scharnhorst J, Grierson JR, Krohn KA. Tumor Hypoxia Imaging 
with [F-18] Fluoromisonidazole Positron Emission Tomography in Head and Neck Cancer. Clin Cancer Res 
2006;12:5435–5441.  
Ribas A, Wolchok JD. Cancer immunotherapy using checkpoint blockade. Science 2018;359:1350–1355.  
Rojas JD, Lin F, Chiang Y-C, Chytil A, Chong DC, Bautch VL, Rathmell WK, Dayton PA. Ultrasound Molecular Imaging of 
VEGFR-2 in Clear-Cell Renal Cell Carcinoma Tracks Disease Response to Antiangiogenic and Notch-Inhibition 
Therapy. Theranostics 2018;8:141–155.  
Schalk SG, Huang J, Li J, Demi L, Wijkstra H, Huang P, Mischi M. 3-D Quantitative Dynamic Contrast Ultrasound for Prostate 
Cancer Localization. Ultrasound Med Biol 2018;44:807–814.  
Schrope BA, Newhouse VL. Second harmonic ultrasonic blood perfusion measurement. Ultrasound Med Biol 1993;19:567–
579.  
Seitz K, Strobel D. A Milestone: Approval of CEUS for Diagnostic Liver Imaging in Adults and Children in the USA. Ultraschall 
Med Stuttg Ger 1980 2016;37:229–232.  
Senior R, Becher H, Monaghan M, Agati L, Zamorano J, Vanoverschelde JL, Nihoyannopoulos P, Edvardsen T, Lancellotti P, 
Delgado V, Gimelli A, Cosyns B, Gerber B, Donal E, Flachskampf F, Haugaa K, Cardim N, Masci PG. Clinical practice 
of contrast echocardiography: recommendation by the European Association of Cardiovascular Imaging (EACVI) 
2017. Eur Heart J - Cardiovasc Imaging 2017;18:1205–1205af.  
Sidhu P, Cantisani V, Dietrich C, Gilja O, Saftoiu A, Bartels E, Bertolotto M, Calliada F, Clevert D-A, Cosgrove D, Deganello A, 
D’Onofrio M, Drudi F, Freeman S, Harvey C, Jenssen C, Jung E-M, Klauser A, Lassau N, Meloni M, Leen E, Nicolau C, 
Nolsoe C, Piscaglia F, Prada F, Prosch H, Radzina M, Savelli L, Weskott H-P, Wijkstra H. The EFSUMB Guidelines and 
Recommendations for the Clinical Practice of Contrast-Enhanced Ultrasound (CEUS) in Non-Hepatic Applications: 
Update 2017 (Short Version). Ultraschall Med - Eur J Ultrasound 2018;39:154–180.  
Simpson DH, Chin CT, Burns PN. Pulse inversion Doppler: a new method for detecting nonlinear echoes from microbubble 
contrast agents. IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Control 1999;46:372–382.  
Song Y, Cheng J, Zhang R. Contribution of 3-Dimensional Contrast-Enhanced Ultrasonography (CEUS) Compared With 2-
Dimensional CEUS in the Analysis of Liver Tumors. J Ultrasound Med 2018;37:1117–1128.  
Sridharan A, Eisenbrey JR, Liu J-B, Machado P, Halldorsdottir VG, Dave JK, Zhao H, He Y, Park S, Dianis S, others. Perfusion 
estimation using contrast enhanced three-dimensional subharmonic ultrasound imaging: an in vivo study. Invest 
Radiol 2013;48:654.  
Sridharan A, Eisenbrey JR, Machado P, Ojeda-Fournier H, Wilkes A, Sevrukov A, Mattrey RF, Wallace K, Chalek CL, 
Thomenius KE, Forsberg F. Quantitative analysis of vascular heterogeneity in breast lesions using contrast-
enhanced 3-D harmonic and subharmonic ultrasound imaging. IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Control 
2015;62:502–510.  
Strouthos C, Lampaskis M, Sboros V, Mcneilly A, Averkiou M. Indicator dilution models for the quantification of 
microvascular blood flow with bolus administration of ultrasound contrast agents. IEEE Trans Ultrason Ferroelectr 
Freq Control 2010;57:1296–1310.  
Chapitre 1 
76 
Sun R, Limkin EJ, Vakalopoulou M, Dercle L, Champiat S, Han SR, Verlingue L, Brandao D, Lancia A, Ammari S, Hollebecque A, 
Scoazec J-Y, Marabelle A, Massard C, Soria J-C, Robert C, Paragios N, Deutsch E, Ferté C. A radiomics approach to 
assess tumour-infiltrating CD8 cells and response to anti-PD-1 or anti-PD-L1 immunotherapy: an imaging 
biomarker, retrospective multicohort study. Lancet Oncol 2018;19:1180–1191.  
Sutherland RM, Durand RE. Hypoxic cells in an in vitro tumour model. Int J Radiat Biol Relat Stud Phys Chem Med 
1973;23:235–246.  
Theek B, Opacic T, Magnuska Z, Lammers T, Kiessling F. Radiomic analysis of contrast-enhanced ultrasound data. Sci Rep 
2018;8. Available from: [object Object] 
Thijssen JM, Weijers G, de Korte CL. Objective Performance Testing and Quality Assurance of Medical Ultrasound 
Equipment. Ultrasound Med Biol 2007;33:460–471.  
Thomas KN, Cotter JD, Lucas SJE, Hill BG, van Rij AM. Reliability of contrast-enhanced ultrasound for the assessment of 
muscle perfusion in health and peripheral arterial disease. Ultrasound Med Biol 2015;41:26–34.  
Tolbod LP, Nielsen MM, Pedersen BG, Høyer S, Harms HJ, Borre M, Borghammer P, Bouchelouche K, Frøkiær J, Sørensen J. 
Non-invasive quantification of tumor blood flow in prostate cancer using 15O-H2O PET/CT. Am J Nucl Med Mol 
Imaging 2018;8:292–302.  
Tremblay-Darveau C, Sheeran PS, Vu CK, Williams R, Bruce M, Burns PN. 3D perfusion imaging using principal curvature 
detection rendering. IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Control 2018;1–1.  
Turco S, Wijkstra H, Mischi M. Mathematical Models of Contrast Transport Kinetics for Cancer Diagnostic Imaging: A 
Review. IEEE Rev Biomed Eng 2016;9:121–147.  
Ugolini P, Delouche A, Herment A, Diebold B. In vitro flow quantification with contrast power Doppler imaging. Ultrasound 
Med Biol 2000;26:113–120.  
Veltmann C, Lohmaier S, Schlosser T, Shai S, Ehlgen A, Pohl C, Becher H, Tiemann K. On the design of a capillary flow 
phantom for the evaluation of ultrasound contrast agents at very low flow velocities. Ultrasound Med Biol 
2002;28:625–634.  
Wang H, Hristov D, Qin J, Tian L, Willmann JK. Three-dimensional Dynamic Contrast-enhanced US Imaging for Early 
Antiangiogenic Treatment Assessment in a Mouse Colon Cancer Model. Radiology 2015a;277:424–434.  
Wang H, Kaneko OF, Tian L, Hristov D, Willmann JK. Three-dimensional Ultrasound Molecular Imaging of Angiogenesis in 
Colon Cancer using a Clinical Matrix Array Ultrasound Transducer. Invest Radiol 2015b;50:322–329.  
Wang H, Lutz AM, Hristov D, Tian L, Willmann JK. Intra-Animal Comparison between Three-dimensional Molecularly 
Targeted US and Three-dimensional Dynamic Contrast-enhanced US for Early Antiangiogenic Treatment 
Assessment in Colon Cancer. Radiology 2016a;282:443–452.  
Wang W-P, Dong Y, Cao J, Mao F, Xu Y, Si Q, Dietrich CF. Detection and characterization of small superficially located focal 
liver lesions by contrast-enhanced ultrasound with high frequency transducers. Med Ultrason 2017;19:349–356.  
Wang Y, Jing X, Ding J. Clinical value of dynamic 3-dimensional contrast-enhanced ultrasound imaging for the assessment of 
hepatocellular carcinoma ablation. Clin Imaging 2016b;40:402–406.  
Weidner N, Folkman J, Pozza F, Bevilacqua P, Allred EN, Moore DH, Meli S, Gasparini G. Tumor angiogenesis: a new 
significant and independent prognostic indicator in early-stage breast carcinoma. J Natl Cancer Inst 
1992;84:1875–1887.  
Westwood M, Joore M, Grutters J, Redekop K, Armstrong N, Lee K, Gloy V, Raatz H, Misso K, Severens J, Kleijnen J. Contrast-
enhanced ultrasound using SonoVue® (sulphur hexafluoride microbubbles) compared with contrast-enhanced 
computed tomography and contrast-enhanced magnetic resonance imaging for the characterisation of focal liver 
lesions and detection of liver metastases: a systematic review and cost-effectiveness analysis. Health Technol 
Assess Winch Engl 2013;17:1–243.  
Whitesides GM. The origins and the future of microfluidics. Nature 2006;442:368.  
Chapitre 1 
77 
Willmann JK, Bonomo L, Carla AT, Rinaldi P, Rindi G, Valluru KS, Petrone G, Martini M, Lutz AM, Gambhir SS. Ultrasound 
Molecular Imaging With BR55 in Patients With Breast and Ovarian Lesions: First-in-Human Results., Ultrasound 
Molecular Imaging With BR55 in Patients With Breast and Ovarian Lesions: First-in-Human Results. J Clin Oncol Off 
J Am Soc Clin Oncol J Clin Oncol 2017;35, 35:2133, 2133–2140.  
Wilson SR, Lyshchik A, Piscaglia F, Cosgrove D, Jang H-J, Sirlin C, Dietrich CF, Kim TK, Willmann JK, Kono Y. CEUS LI-RADS: 
algorithm, implementation, and key differences from CT/MRI. Abdom Radiol N Y 2018;43:127–142.  
Woo J, Roh Y. Ultrasonic 2D matrix array transducer for volumetric imaging in real time. 2012 IEEE Int Ultrason Symp 2012. 
pp. 1568–1571.  
Wu J, Long Q, Xu S, Padhani AR. Study of tumor blood perfusion and its variation due to vascular normalization by anti-
angiogenic therapy based on 3D angiogenic microvasculature. J Biomech 2009;42:712–721.  
Xiang H, Huang R, Cheng J, Gulinaer S, Hu R, Feng Y, Liu H. Value of Three-Dimensional Contrast-Enhanced Ultrasound in the 
Diagnosis of Small Adnexal Masses. Ultrasound Med Biol 2013;39:761–768.  
Yiu BYS, Yu ACH. Spiral Flow Phantom for Ultrasound Flow Imaging Experimentation. IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq 
Control 2017;64:1840–1848.  
Zhao C-Y, Jiang Y-X, Li J-C, Xu Z-H, Zhang Q, Su N, Yang M. Role of Contrast-enhanced Ultrasound in the Evaluation of 
Inflammatory Arthritis. Chin Med J (Engl) 2017;130:1722–1730.  
Zhou J, Wang H, Zhang H, Lutz AM, Tian L, Hristov D, Willmann JK. VEGFR2-Targeted Three-Dimensional Ultrasound Imaging 
Can Predict Responses to Antiangiogenic Therapy in Preclinical Models of Colon Cancer. Cancer Res 
2016;76:4081–4089.  
Biomarkers and surrogate endpoints: Preferred definitions and conceptual framework. Clin Pharmacol Ther 2001a;69:89–
95.  
Ultrasonics-Flow measurement systems: Flow test object, IEC 61685. Geneva, 2001b.  
 
  
Chapitre 1 
78 
 
Chapitre 2 
79 
Chapitre 2 : Développement d’un banc de mesure expérimental 
pour l’étude de la perfusion en échographie 
 
Le premier chapitre a souligné l’intérêt de l’échographie de contraste pour suivre 
l’efficacité thérapeutique des traitements anti-angiogéniques, avec la validation clinique d’un 
biomarqueur d’imagerie quantitative. L’échographie de contraste 3D permettrait quant à elle 
d’accéder à un autre biomarqueur potentiel qu’est l’hétérogénéité vasculaire au sein de 
l’ensemble du volume tumoral, tout en facilitant le déploiement de la technique de contraste 
en rendant la méthode moins opérateur-dépendant. 
De manière générale, la mesure d’un tel biomarqueur nécessite d’accéder à une 
imagerie quantitative où le signal collecté est en lien avec un mécanisme physiologique ou 
métabolique. C’est dans ce contexte que nous avons cherché à caractériser les performances 
de la DCE-US ainsi que l’influence des paramètres physiques (par exemple l’index mécanique 
ou encore la pression hydrostatique) qui vont modifier la quantification du signal. Les 
expériences in vitro sont un maillon essentiel de l’étude de l’échographie de contraste 3D, 
intermédiaire entre les développements instrumentaux et les applications cliniques. 
Dans ce contexte, l’objet du travail présenté dans ce chapitre était de développer un 
banc de mesure expérimental dédié à l’étude in vitro de la perfusion en échographie afin de 
mesurer l’influence des paramètres physiques d’imagerie sur la quantification. Ce banc de 
mesure est centré autour de l’objet test aussi appelé fantôme d’imagerie, qui mime la 
microvascularisation tumorale avec des canaux creux micrométriques. Ce fantôme est ensuite 
alimenté par un système assurant le micro-écoulement d’un liquide de manière contrôlée. 
Après avoir détaillé le procédé de fabrication du fantôme, nous présenterons la 
validation du dispositif in vitro en termes de reproductibilité et de stabilité temporelle. Enfin, 
nous présenterons les résultats obtenus avec ce dispositif expérimental pour caractériser les 
modes d’imagerie micro-Doppler ainsi que l’échographie de contraste.  
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1. Développement de fantômes dédiés aux micro-écoulements 
 
En l’absence d’objets test commerciaux adaptés pour les micro-écoulements, des 
prototypes de fantômes d’imagerie échographique ont été développés dans le milieu de la 
recherche académique en utilisant une large gamme de matériaux comprenant des hydrogels 
tels que l’agarose mais aussi des polymères tels que les polyuréthanes ou les silicones (Culjat 
et al. 2010). Afin d’être compatibles aux ultrasons, ces matériaux doivent posséder des 
propriétés acoustiques particulières : leur atténuation, leur impédance acoustique et la 
célérité du son doivent être aussi proches que possibles que celles des tissus humains, comme 
précisé dans la norme IEC 61685 2001 (2001). En effet, une atténuation suffisamment faible 
va permettre une pénétration des ultrasons en profondeur, tandis que l’impédance 
acoustique ajustée à celle des tissus et donc de la sonde permettra d’optimiser la transmission 
de l’onde mécanique ultrasonore au sein du fantôme, et enfin une célérité du son proche de 
la célérité moyenne dans les tissus à 1540 m/s prise en compte par les échographes garantira 
une image respectant les distances réelles. Par ailleurs, une bonne tenue mécanique est 
également requise pour assurer la répétabilité des expériences au cours du temps, ce qui est 
particulièrement important dans un contexte de standardisation entre différents centres 
hospitaliers et les appareils de différents constructeurs. 
Dans le cas du développement de notre fantôme de perfusion, nous avons considéré  
deux éléments lors de sa conception : d’une part un matériau facile à mettre en œuvre, et 
d’autre part une géométrie d’écoulement réaliste. Le matériau a été recherché pour avoir des 
propriétés acoustiques les plus proches possibles de celles des tissus, tout en privilégiant la 
praticité de fabrication et la robustesse dans le temps afin de permettre une utilisation 
répétée. En particulier, nous avons cherché un matériau ayant des propriétés chimiques 
proches de celles du polydiméthylsiloxane (PDMS) largement utilisé dans le domaine de la 
microfluidique, afin de conserver la facilité de collage (cf. détails sur les procédés de 
fabrication au paragraphe 1.2.2), mais possédant un procédé de fabrication plus simple. 
Concernant la géométrie d’écoulement, l’enjeu était d’accéder à des canaux de taille 
micrométrique, ce qui n’est pas possible avec les fantômes d’agarose traditionnels, aussi 
appelés matériaux mimant les tissus (MMT). Il existe une solution proposée par l’équipe de 
Hindle et Perkins (Hindle and Perkins 1994) qui utilise une cartouche de dialyse constituée de 
quelques centaines de capillaires de cellulose de 200 µm de diamètre. Cependant, la porosité 
des capillaires et l’atténuation du signal en profondeur par les capillaires situés sur le dessus 
de la cartouche ne permettent pas d’imager chaque canal indépendamment, et sont mal 
adaptés à des études de reproductibilité. Une autre solution est d’encapsuler des tubes fins 
de 200 à 700 µm de diamètre dans du MMT (Camfferman et al. 2015), mais cette approche 
implique d’avoir des parois qui sont source de réflexions. Dans tous les cas, les centres 
diffuseurs ou agents de contraste sont la source du signal détecté, et dans ce contexte les 
caractéristiques du matériau sont moins limitantes que pour un fantôme anatomique 
traditionnel utilisé en mode B. 
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Dans cette partie, après avoir présenté les mesures de caractérisation acoustique faites 
pour choisir le matériau, nous présenterons les procédés de fabrication utilisés pour le 
développement de fantômes de micro-écoulement incluant les puces microfluidiques. 
 
1.1. Etude et caractérisation des matériaux compatibles aux ultrasons 
 
L’agarose utilisé comme matériau mimant les tissus ne permettant pas d’inclure des 
canaux sans parois de taille micrométriques pour des raisons mécaniques, nous nous sommes 
tournés vers les silicones. Ainsi, les polymères de la famille des silicones à base platine ont été 
explorés, d’une part le poly(diméthylsiloxane) ou PDMS largement utilisé en microfluidique 
pour réaliser des circuits à l’échelle micrométrique, et d’autre part des silicones commerciaux 
ayant des duretés et des compositions chimiques différentes : Ecoflex® 00-10, Ecoflex® 00-20, 
Ecoflex® 00-30, Dragonskin®, Sortaclear® 18 et Moldstar® (Smooth-On, USA). Ces matériaux 
ont été choisis de par leur composition chimique proche du PDMS et d’après les indications 
du fabricant : ils sont vendus pour fabriquer des objets d’entraînement aux sutures par 
exemple, et donc ressemblant à la peau et au tissu adipeux en termes de ressenti mécanique. 
Les données correspondantes fournies par le fabricant sont présentées dans le tableau 1. 
Cependant, ces informations ne sont pas directement liées aux propriétés acoustiques 
pertinentes pour choisir un matériau ultrasons-compatible. C’est pourquoi nous avons mesuré 
leurs propriétés mécaniques en utilisant un dispositif expérimental adapté dont nous allons 
décrire le fonctionnement. 
  
Fabrication des échantillons à tester 
 
Afin de pouvoir réaliser la caractérisation acoustique de ces matériaux, nous avions 
besoin de réaliser des échantillons de moins de 2 mm d’épaisseur. Pour ce faire nous avons 
suivi le protocole de fabrication suivant en respectant les consignes de mélange et de 
dégazage fournies par le fabricant : 
 Densité 
Temps de 
manipulation 
après 
reconstitution 
Temps de 
réticulation 
Dureté 
shore-
A 
Elongation 
à la 
rupture 
Viscosité 
(cps) 
Couleur 
Rapport 
de 
mélange 
Ecoflex 00-10 1,04 30 min 4 h 00-10 800% 14 000 translucide 1A :1B 
Ecoflex 00-20 1,07 30 min 4 h  00-20 845% 3000 translucide 1A :1B 
Ecoflex 00-30 1,05 45 min 4 h 00-30 900% 3000 translucide 1A :1B 
Dragonskin 
10S 
1,07 45 min 7 h  10 A 1000% 23 000 translucide 1A :1B 
Sortaclear18 1,08 60 min 24 h 18 A 545 % 21 000 translucide 10A :1B 
Moldstar 15S 1,18 50 min 4 h 15 A 440 % 12 500 vert 1A :1B 
Tableau 1 : données du fabricant Smooth-On (USA) pour la gamme de silicones sélectionnés pour être 
testés. 
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1) Mélange des deux composants avec un ratio de 1:1 (ou 10:1 dans le cas du Sortaclear 
18 et du PDMS Sylgard 184, soit 10 g de monomère pour 1 g de réticulant). Les produits 
se présentent sous la forme de 2 composants qui mis en contact vont démarrer la 
réticulation du matériau pour obtenir le polymère final. 
2) Agitation manuelle puis dégazage de 5 minutes à une pression inférieure à 740 mmHg. 
Le dégazage a été réalisé en plaçant les échantillons dans une chambre à vide 
connectée à une pompe à vide à diaphragme (modèle N145.1.2AT.18, KNF, Allemagne) 
afin de retirer les bulles d’air présentes dans le matériau.  
3) Les échantillons sont coulés dans des boîtes de pétri avec une épaisseur comprise 
entre 1 et 2 mm. 
Les échantillons sont ensuite démoulés après réticulation à température ambiante (entre 4h 
et 24h selon le matériau). 
 
Mesure des propriétés acoustiques et choix du matériau 
 
Une fois les échantillons obtenus, nous avons mesuré en collaboration avec Jean-René 
Jacquet et Ayache Bouakaz dans le laboratoire « Imagerie et Cerveau » (U930, Tours) leurs 
propriétés acoustiques en utilisant la technique de substitution à large bande largement 
décrite dans la littérature et recommandée dans les standards (Committee 1995; Kenwright 
et al. 2014; Sun et al. 2012). 
 
 
Sonde  T° 
Eau 
Réflecteur inox 
Transducteur 
s
1
(t) 
Sonde T° 
Eau 
Réflecteur inox 
s
2
(t) 
Transducteur 
échantillon 
s
3
(t) 
𝑻𝒔 
Figure 1: schéma illustrant la technique de mesure utilisée pour caractériser les propriétés acoustiques 
des échantillons. s1, s2 et s3 sont les ondes réfléchies sur le réflecteur en inox seul (s1), l’échantillon seul 
(s2), et sur le réflecteur métallique après avoir traversé l’échantillon (s3). La température de l’eau est 
mesurée par un thermomètre afin d’estimer la vitesse de propagation du son dans l’eau. Ts est 
l’épaisseur de l’échantillon. 
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Dans cette méthode illustrée à la figure 1, les échantillons de 1 à 2 mm d’épaisseur sont 
placés sur un réflecteur métallique en inox placé au fond d’un réservoir d’eau. Cette pièce 
métallique placée sous l’échantillon joue le rôle de réflecteur grâce à son impédance 
acoustique très supérieure à celle de l’échantillon. Les ondes ultrasonores utilisées pour 
caractériser l’échantillon sont émises et reçues par un transducteur composite piezo-
électrique à large bande passante de 15-30 MHz (Imasonic, Voray-sur-l'Ognon, France) utilisé 
en mode d’échos d’impulsion (pulse-echo) pour enregistrer le signal rétrodiffusé. Tout 
d’abord, le signal s1 réfléchi en l’absence d’échantillon est acquis indépendamment. Ensuite, 
les signaux s2 et s3 sont acquis ; s2 est le signal rétrodiffusé par la surface de l’échantillon et s3 
est le signal réfléchi à l’interface échantillon/métal à l’arrière de l’échantillon.  
A partir des signaux rétrodiffusés enregistrés au cours de l’acquisition, la vitesse du son 
dans l’échantillon Vs est déterminée en utilisant la formule suivante : 
𝑉𝑠(𝑇°) =  𝑉𝑤(𝑇°) (𝑡1 − 𝑡2) (𝑡3 − 𝑡2)⁄      Équation 1 
Où Vw est la vitesse du son dans l’eau à la température T° (Marczak 1997), t1, t2 et t3 sont les 
temps de propagation correspondant à l’intensité maximale des signaux reçus s1 (t), s2 (t) et 
s3 (t) respectivement. 
Par ailleurs, la masse volumique de l’échantillon ρ est mesurée en immergeant l’échantillon 
dans une masse d’eau connue et en appliquant le principe d’Archimède, ce qui permet 
finalement de déterminer l’impédance acoustique du matériau Zs en utilisant la formule 
suivante : 
 𝑍𝑠 = 𝜌 𝑉𝑠        Équation 2 
Enfin, l’atténuation de l’échantillon 𝛼𝑠 est obtenue en utilisant l’équation (He and Zheng 
2001) : 
 𝛼𝑠 =
20 𝑙𝑜𝑔(|
𝑆1
𝑆3
∗𝐴|)
2𝑇𝑠
       Équation 3 
Où S1 (S3) est la transformée de Fourier du signal s1 (s3), A est le coefficient de transmission 
global prenant en compte les coefficients de transmission aller et retour à l’interface 
eau/échantillon, et Ts est l’épaisseur de l’échantillon déduite de la vitesse du son dans 
l’échantillon précédemment calculée selon la formule suivante :  
𝑇𝑠 = 𝑉𝑠(𝑇°). (𝑡3 − 𝑡2)       Équation 4 
Les résultats obtenus pour les matériaux étudiés sont résumés dans le tableau 2. Les 
silicones testés incluant le PDMS Sylgard 184 (Dow Corning, Midland, Michigan, USA) sont 
indiqués en jaune et leurs propriétés sont à comparer à celles du foie et à celles de la norme 
IEC concernant les objets tests d’écoulement pour l’échographie : liquide équivalent sang et 
matériau mimant les tissu, en bleu. 
Concernant la vitesse du son, les vitesses mesurées étaient comprises entre 1024 à 1049 
m/s ce qui est près de 30% inférieur à la vitesse du son dans les tissus, dont la moyenne est 
fixée à 1540 m/s dans les échographes. Cet écart va se refléter sur la représentation spatiale 
du fantôme. Cependant, dans le cas des fantômes d’écoulement, le matériau sert 
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principalement de support et le signal ultrasonore étudié sera issu du liquide équivalent sang 
dont les propriétés acoustiques seront essentielles (cf. IEC 61685:2001). 
Concernant les impédances acoustiques, celles-ci sont comprises entre 1,04 et 1,10 
MRayl, soit environ 30% inférieures à l’impédance acoustique de référence de 1,60 MRayl. 
Cependant cet écart modéré est acceptable par rapport à l’adaptation d’impédance de la 
sonde, et au vu des variations observés entre les différents tissus, typiquement 1,34 MRayl 
pour le tissu adipeux et 1,71 MRayl pour le muscle (Zagzebski 1996).  
Enfin concernant les atténuations mesurées à 10 MHz, elles étaient comprises entre 33,9 
et 57,6 dB/cm, ce qui est attendu avec des matériaux silicones mais reste élevé par rapport 
aux matériaux mimant les tissus à 5 dB/cm1. Parmi les matériaux testés, l’Ecoflex 00-30 et 
l’Ecoflex 00-20 avaient l’atténuation la plus basse à 10 MHz, avec un gain de +13 dB/cm par 
rapport au PDMS.  
Tableau 2 : propriétés acoustiques des silicones testés, des tissus, du liquide équivalent sang et des 
matériaux mimant les tissus. 
Afin d’avoir suffisamment de signal avec cette atténuation importante qui limite la 
pénétration en profondeur des ultrasons, les canaux étudiés en imagerie des écoulements 
doivent être placés en surface du fantôme. Typiquement, avec une atténuation de 34 dB/cm, 
une profondeur de 2 mm est équivalente à 1,3 cm de tissu, ce qui correspond à la plupart des 
examens d’imagerie échographique pratiqués en routine avec une sonde superficielle haute 
fréquence. Au final, nous avons choisi l’Ecoflex 00-30 qui présentait le meilleur compromis 
entre ses performances acoustiques et sa dureté Shore-A2 nécessaire au bon maintien 
                                                          
1 Les mesures d’atténuation sont effectuées à basse fréquence à 2 MHz, avec une valeur de 0,5 
dB/cm/Mhz qui est extrapolée à 10 MHz mais devrait être mesurée expérimentalement à plus haute 
fréquence pour plus de précision. 
2 La dureté Shore-A est un paramètre physique mesurant la dureté d’un matériau polymère. 
 Masse 
volumique 
(g/cm3) 
Vitesse du son 
(m/s) 
Z (MRayl) 
Atténuation (dB/cm) 
at 10 MHz 
Référence 
Liquide 
équivalent sang 
1,050-
1,055 
1570 – 1595 1,65 – 1,68 1,5 – 2,2  IEC 61685 
(2001) 
Foie 
 1568-1588  3,6 – 5,7  (Chen et al. 
1987; Garra et 
al. 1987) 
Matériau mimant 
les tissus (MMT) 
  1540 ± 15 1,60 ± 0,16 5  IEC 61685 
(2001) 
Ecoflex 00-10 1,06 1024 1,086 45,2   
Ecoflex 00-20 1,05 1043 1,074 33,9  
Ecoflex 00-30 1,05 1025 1,076 34,4  
Dragonskin 1,07 1049 1,080 45,8 
Sortaclear18 1,07 1027 1,099 41,8  
Moldstar 1,13 1051 1,082 57,6  
PDMS 
(Sylgard 184) 
1,05 1027 1,040 47,5  
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mécanique des micro-canaux. Le risque avec des matériaux plus mous est d’observer des 
canaux collapsés ou au contraire dilatés. Par ailleurs, ce matériau est bien adapté à la 
conception de fantômes d’écoulement : son caractère translucide permet de visualiser les 
bulles ou obstructions dans les canaux d’écoulement, et sa grande élasticité facilite 
l’introduction de tubes dans les entrées et sorties sans dégrader le fantôme, ce qui est un 
élément clé des fantômes d’écoulement. Toutefois, l’étude de géométries comportant des 
canaux superposés ou à placés à des profondeurs différentes nécessiterait de développer un 
matériau avec une atténuation encore plus faible. Par souci de lisibilité, nous utiliserons le 
terme Ecoflex dans la suite de ce chapitre pour désigner l’Ecoflex 00-30. 
 
1.2. Procédés de fabrication des fantômes 
 
Une fois le matériau choisi, nous avons conçu deux types d’approches pour réaliser le 
fantôme par moulage. Dans le premier cas, il s’agissait de proposer un procédé simple pour 
obtenir des fantômes avec des canaux circulaires droits de tailles inférieures à 500 µm. Dans 
le second cas, nous nous sommes inspirés des procédés de fabrication de puces 
microfluidiques pour obtenir des géométries de canaux mieux maîtrisées et plus complexes. 
Ces deux approches complémentaires vont à présent être décrites. 
 
1.2.1. Première approche : fantôme à canaux circulaires droits 
 
Comme indiqué précédemment, notre objectif ici était de proposer un procédé de 
fabrication facilement réalisable sans savoir faire ou équipement particulier. Dans ce contexte, 
avec Laurène Jourdain, ingénieure d’étude du laboratoire, nous avons conçu un moule sur 
mesure de 2,5 x 5 cm² illustré à la figure 2. De part et d’autre de celui-ci, des orifices de 500 
µm de diamètre espacés de 1 à 5 mm ont été percés. Ces orifices sont situés à 2 mm du fond 
du moule qui sera après démoulage la face présentée à la sonde d’imagerie. Par ailleurs, les 
diamètres des canaux sont déterminés à partir du choix des fils que l’on positionne dans les 
orifices du moule. Pour garantir des canaux bien droits, ces fils sont lestés à chaque extrémité 
afin de les mettre sous tension. Et enfin pour assurer un bon alignement du fil entre les trous 
2,5 cm 
5 cm 
Figure 2 : schéma du moule réalisé pour le fantôme à canaux circulaires droits. Les fils, en rouge et 
bleu sur la figure, sont placés à travers les orifices et lestés à chaque extrémité afin de les mettre sous 
tension. 
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de part et d’autre du moule, des tiges filetées avec un pas de 1 mm ont été ajoutées afin de 
guider les extrémités lestées des fils. 
Dans le cas de notre étude nous avons choisi des fils de 147 et 242 µm en utilisant des 
fils de suture (monocryl 4-0 et monocryl 5-0), 320 et 436 µm en utilisant des fils de pêche en 
nylon. Leurs diamètres ont été mesurés optiquement avec un macroscope multizoom AZ-100 
(Nikon, Japon) ayant une précision de 0,01 µm et les valeurs indiquées sont les moyennes des 
deux valeurs extrêmes observées le long des fils. 
Pour réaliser ce fantôme d’écoulement sans parois, les fils sont mis en place puis 
l’Ecoflex est coulé dans le moule avec une épaisseur de 1 à 2 cm et dégazé conformément au 
protocole du fabricant (cf. paragraphe 1.1 page 82). Une fois la phase de réticulation terminée, 
4h à température ambiante dans le cas de l’Ecoflex, les fils sont retirés manuellement et le 
fantôme obtenu illustré à la figure 3 est un bloc de  2,5 x 5 x 1 cm3 comportant des canaux de 
tailles variant entre 147 to 436 µm, dont le canal de 320 µm mis en œuvre dans la plupart des 
expériences décrites dans cette thèse, choix résultant d’un compromis entre une dimension 
micrométrique du canal et un rapport signal sur bruit suffisant à l’imagerie ultrasonore. 
Cette première approche permet donc de fabriquer un fantôme possédant des canaux 
circulaires, sans parois, et faciles à connecter à un circuit au niveau des entrées et sorties grâce 
à sa très grande élasticité. 
 
1.2.2. Deuxième approche : fantôme de type puce microfluidique 
 
La seconde approche emprunte les techniques utilisées dans le domaine de la 
microfluidique, qui permettent d’obtenir des géométries de canaux mieux maîtrisées et plus 
complexes. Par ailleurs, ce domaine de recherche en microfluidique très actif porte 
actuellement l’ambition de développer des approches biomimétiques qui vont mimer à la fois 
le métabolisme de l’organe, le passage des barrières et interfaces, et la réponse du 
parenchyme tissulaire aux stimulations. Des organes-sur-puce sont proposés par de 
nombreuses startups pour faciliter le test et le développement de nouveaux médicaments en 
phase pré-clinique (Zhang and Radisic 2017), parmi lesquels on peut citer LiverChip par cnBio 
innovations pour le foie, SynTumor par synvivo pour les tumeurs solides ainsi que la 
Figure 3 : photo d’un fantôme homogène composé de canaux de tailles comprises entre 147 et 436 µm. 
Des tubes sont insérés à l’entrée et à la sortie des canaux, indiqués par les flèches blanches. 
436 µm  
320 µm  
242 µm  
147 µm  
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« plateforme micro-organes vascularisés » développée par 3D Bio. Un des espoirs de cette 
approche est même d’aller jusqu’aux organes artificiels, dont l’ambition est portée par le RHU3 
BIOART-LUNG pour le poumon, avec le laboratoire C2N (UMR9001, Marcoussis, France) pour 
le côté microfluidique. Ceci illustre bien l’intérêt d’une approche microfluidique pour étudier 
la microvascularisation tumorale. 
Avant de décrire le procédé employé pour la fabrication des puces en Ecoflex, nous 
allons rappeler celui traditionnellement mis en œuvre pour les puces en PDMS. 
 
1.2.2.1. Procédé de fabrication traditionnel des puces microfluidiques en PDMS 
 
Le procédé de fabrication classique de puces en PDMS (Duffy et al. 1998), illustré à la 
figure 4, consiste en les étapes suivantes: 
 Fabrication du moule par photolithographie: le motif désiré est imprimé sur un 
masque transparent, puis la résine photosensible placée sur le wafer de silicium est 
exposée à une lumière ultraviolette à travers ce masque, et enfin le motif apparaît en 
relief après développement chimique de la résine. 
 Décollage et découpe : le PDMS est coulé sur le moule, puis démoulé après 
réticulation. Les entrées et sortie sont percées avec un emporte-pièce 
perpendiculairement à la galette de PDMS. 
 Collage : la partie moulée est ensuite collée à une lame de verre ou à une autre surface 
de PDMS le plus souvent par plasma 02. Chimiquement, il est supposé que le plasma 
02 crée une oxydation de surface qui active les groupements silanol (Si-OH) situés aux 
extrémités des chaînes de PDMS ; ceux-ci forment alors des liaisons covalentes Si-O-Si 
avec ceux du verre ou de l’autre partie en PDMS. Si cette méthode de collage est la 
plus communément utilisée, il existe également d’autres techniques notamment pour 
le collage PDMS-PDMS parmi lesquelles on peut citer la réticulation partielle, le 
gradient de concentration en réticulant, le collage avec du PDMS non réticulé utilisé 
comme adhésif ou encore la décharge corona (Eddings et al. 2008). 
 
1.2.2.2. Procédé de fabrication choisi pour les puces en Ecoflex 
 
Notre objectif était de nous inspirer de ce procédé grâce à la proximité chimique entre 
le PDMS et l’Ecoflex, tout en favorisant sa facilité de réalisation. Ces travaux ont été réalisés 
en collaboration avec  Julie Lachaux, ingénieure de recherche salle blanche, Anne-Marie 
Haghiri et Guilgueng Hwang, chercheurs au laboratoire C2N (UMR 9001, Marcoussis, France). 
                                                          
3 L'action recherche hospitalo-universitaire en santé (RHU) vise à soutenir des projets de recherche 
translationnelle en santé ou de recherche clinique, qui pourront s'appuyer sur des recherches 
fondamentales en biologie, en épidémiologie, en sciences sociales ou en économie de la santé. 
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1) Fabrication du moule 
 
Concernant la première étape de fabrication du moule, le dépôt de la résine sur le wafer 
et son développement après exposition aux UV est une étape qui nécessite un environnement 
propre et se réalise en salle blanche. En revanche, il existe un procédé alternatif pour des 
canaux supérieurs à 5 µm consistant à micro-usiner la surface d’un moule en laiton (avec une 
fraise de 150 µm). Ce second procédé, équivalent en termes de coût par rapport à un moule 
résine sur un wafer en silicium, a de nombreux avantages dans notre cas. En particulier, il est 
possible de graver des canaux carrés de différentes profondeurs (20 x 20 µm², 200 x 200 µm²), 
tandis qu’avec une impression en résine la profondeur est limitée à l’épaisseur de la résine sur 
le wafer. Dans notre cas, le moule en laiton a été réalisé par Microfactory (Paris, France) en 
suivant les motifs souhaités illustrés à la figure 5. Les canaux ont des dimensions comprises 
entre 20 x 20 µm² et 200 x 200 µm². Nous avons exploré plusieurs géométries : d’une part une 
géométrie en T permettant le mélange de deux solutions afin d’étudier l’influence de la 
concentration en SonoVue sur la détection, et d’autre part des canaux espacés de différentes 
distances afin de caractériser la résolution spatiale (comme les cibles utilisées sur les fantômes 
pour le mode B). La longueur des circuits a été ajustée afin limiter la résistance hydraulique. 
En effet, une résistance hydraulique élevée nécessite d’utiliser des pressions plus importantes 
Fabrication de la puce en PDMS Fabrication du moule 
Figure 4 : illustration des étapes de fabrication du moule par photolithographie (à gauche) et de la 
puce en PDMS (à droite). Gauche : la résine photosensible déposée sur le wafer de silicium est exposée 
aux UV à travers le masque du motif désiré, puis développée chimiquement. Droite : le PDMS est coulé 
sur le moule puis décollé après réticulation, avant être collé au support par traitement plasma 02 une 
fois les entrées et sorties percées. Source : Elveflow, France. 
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pour un même débit. De plus, il était nécessaire de monter en pression pour remplir les plus 
petits canaux, probablement pour des questions de mouillage. Ces pressions élevées peuvent 
être à l’origine de la détérioration de la puce mais également responsables de la destruction 
des microbulles. 
 
2) Démoulage 
 
Concernant l’étape suivante de démoulage, nous avons d’abord dû nous assurer de la 
possibilité de mouler et de démouler l’Ecoflex de la même façon que le PDMS. Ici encore le 
moule en laiton présentait l’avantage d’avoir des motifs gravés robustes et de permettre un 
démoulage aisé de l’Ecoflex sans avoir besoin de traitement de surface particulier, étape 
nécessaire pour l’Ecoflex sur un wafer en silicium. L’avantage de cette méthode est de pouvoir 
réutiliser le moule davantage qu’un moule classique en résine sur silicium, qui lui se dégrade 
après une dizaine d’utilisations. Dans le cas du démoulage de l’Ecoflex sur un wafer en silicium, 
l’étape est en effet plus délicate et demande un traitement de surface particulier avec un 
fluoropolymère utilisé par le C2N, l’Optool (Daikin, Japon). A titre illustratif, les résultats des 
tests de démoulage sans traitement de surface, avec silanisation classique par TMCS 
(triméthylchrolosilane - Regis, USA), avec des agents démoulants proposés par le fabricant 
Smooth-On et avec traitement par Optool sont montrés à la figure 6. Malgré un décollage du 
wafer assuré parfaitement en traitant sa surface avec de l’Optool, nous avons décidé d’opter 
pour un moule en laiton micro-usiné en raison de sa facilité d’utilisation. 
Par souci de facilitation du procédé de fabrication également, la galette d’Ecoflex de 2 
mm d’épaisseur utilisée comme deuxième partie à coller sur la partie moulée est moulée dans 
une boîte de pétri en polystyrène transparent, sans traitement de surface particulier. Cette 
méthode a l’avantage d’être facilement accessible et procure une surface suffisamment lisse 
pour permettre le collage à l’étape suivante. Cette galette d’Ecoflex de 2 mm d’épaisseur a 
été choisie comme compromis pour limiter les déformations induites par la mise sous pression 
du circuit tout en favorisant une pénétration suffisante des ultrasons en limitant l’atténuation 
acoustique. 
Figure 5: schéma des motifs de la puce microfluidique à gauche, moule en laiton après usinage à droite. 
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3) Collage 
 
Etant donné l’utilisation de notre fantôme microfluidique en échographie, nous avons 
choisi de nous affranchir de la lame de verre traditionnellement utilisée, qui générerait des 
réflexions de l’onde ultrasonore, et de nous inspirer des procédés de collage PDMS-PDMS et 
en particulier du collage avec du PDMS non réticulé utilisé comme adhésif aussi appelée 
« stamp-and-stick » (Satyanarayana et al. 2005). En effet, les propriétés chimiques de l’Ecoflex 
sont moins bien connues que le PDMS et les procédés sont alors à adapter. Malgré une étude 
rapportant le développement de substrats d’Ecoflex de 250 µm d’épaisseur collés par 
traitement à l’ozone induit par les UV sur des connecteurs métalliques pour réaliser des 
composants micro-électroniques souples (Zhang et al. 2013), le collage classique par plasma 
02 n’a pas fonctionné en raison d’un processus non identifié à l’origine d’un dégazage 
important empêchant la mise sous vide. Ainsi nous avons développé une approche « stamp-
and-stick » avec de l’Ecoflex à partir des compétences du laboratoire C2N pour le collage 
chimique. Cette méthode repose sur la capacité des chaines de polymère à créer de nouvelles 
liaisons chimiques avec les chaines déjà formées. 
Afin de réaliser ce collage chimique, nous avons adapté le procédé dédié au PDMS 
développé par le laboratoire C2N, qui ne sera pas totalement détaillé ici car le brevet est en 
Sans traitement TMCS UMR ER 200 
Optool 
Figure 6 : résultats de tests de démoulage d’un wafer de silicium de gauche à droite : sans traitement, 
avec silanisation par TMCS, recouvert d’Universal Mold Release (Smooth-On, USA), d’Ease-release 
200 (Smooth-On, USA) et traité par Optool (Daikin, Japon). L’Universal Mold Release et l’Ease-release 
200 permettent de décoller l’Ecoflex mais pas d’obtenir une surface propre nécessaire à la suite du 
procédé de fabrication. 
Figure 7 : les puces de la partie moulée sont déposées sur la galette fine après avoir été recouvertes de 
colle. 
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cours de dépôt. La colle est constituée en partie d’Ecoflex non réticulé et est déposée sur une 
boîte de pétri disposée sur une tournette. L’étalement se fait par centrifugation à 2500 tours 
par minute pendant 30 secondes, résultant en une couche fine d’environ 2 µm. La partie 
moulée de l’Ecoflex est préalablement découpée et les entrées et sorties percées avec un 
emporte-pièce de 0,8 mm (Harris Uni-Core, USA). Puis chaque puce est délicatement posée 
sur la boîte de pétri recouverte d’une mince couche de colle avant d’être repositionnée sur la 
galette d’Ecoflex de 2 mm d’épaisseur, comme illustré à la figure 7. Les puces sont ensuite 
placées pendant 1 heure dans une étuve à 60°C pour solidifier le collage. A la fin de cette étape 
de collage, les puces sont découpées et prêtes à être utilisées. 
 
4) Connexion des puces à un dispositif d’écoulement 
 
Les puces microfluidiques résultant de ce procédé de fabrication sont donc composées 
de deux couches collées, avec des entrées et sorties perpendiculaires aux canaux. L’enjeu est 
ensuite d’assurer un écoulement au sein des canaux ainsi formés. 
Tout d’abord, afin d’éviter la présence de poussières au sein de la puce, l’arrivée du 
liquide se fait dans une chambre de 1 mm de large dotée de plots qui vont bloquer tous les 
objets de plus de 100 µm, illustrée à la figure 8. Si cette chambre est particulièrement efficace 
en général, elle s’est avérée être une source d’agrégation de microbulles dans notre cas. Non 
mises en œuvre dans la suite de nos expériences, leurs géométries restent encore aujourd’hui 
à optimiser. 
Figure 8 : photos de l’entrée du circuit dotée d’un filtre permettant de bloquer les poussières (à gauche) 
mais aussi les agrégats de microbulles (à droite). L’orifice d’entrée est indiqué par la flèche rouge, et 
l’écoulement du liquide dans la puce par les flèches blanches. 
Figure 9 : photo des puces microfluidiques en Ecoflex remplies de colorant vert. 
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Ensuite, la puce est reliée au dispositif permettant l’écoulement via des tubes souples 
connectés aux entrées et sorties de la puce grâce à des connecteurs métalliques (Darwin 
microfluidics, Paris, France) de 1 cm de long insérés à la fois à l’intérieur du tube souple et de 
la puce. Ces connecteurs ont un diamètre interne de 0,33 mm et un diamètre externe de 0,63 
mm (23 gauge). A titre d’illustration, la figure 9 montre les puces d’Ecoflex une fois remplies 
de colorant vert. 
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2. Caractérisation du banc de mesure des micro-écoulements 
 
Une fois le fantôme compatible aux ultrasons réalisé, l’enjeu était d’assurer des micro-
écoulements contrôlés au sein des canaux afin d’étudier les modes d’imagerie de perfusion. 
Pour ce faire, nous proposons ici une approche originale dans le domaine de l’imagerie et 
largement utilisée en microfluidique avec l’emploi d’un contrôleur de pression, qui se 
distingue de l’approche traditionnelle employée en imagerie des écoulements avec l’emploi 
d’un pousse-seringue ou d’une pompe péristaltique. Dans cette partie, nous décrirons le 
dispositif d’écoulement avant de démontrer son utilisation dans deux conditions 
expérimentales : d’une part avec un liquide équivalent sang incompressible et d’autre part 
avec un liquide intégrant des microbulles sensibles à la pression, utilisées comme agents de 
contraste ultrasonores. 
 
2.1. Description du dispositif expérimental 
 
Pour assurer un écoulement stable dans le temps et reproductible au sein du fantôme, 
nous avons développé un dispositif expérimental microfluidique illustré à la figure 10. 
Concernant l’écoulement, il est de manière générale possible de le contrôler en débit 
soit via un pousse-seringue, soit avec une pompe péristaltique ou bien encore en imposant 
une différence de pression entre l’entrée et la sortie du circuit. Comme dans le premier cas il 
est souvent observé des effets pulsatiles nous avons choisi d’assurer l’écoulement par un 
contrôleur de pression MFCS-EZ (Fluigent, France) qui fait office de pompe en pressurisant un 
Capteur 
de débit 
Contrôleur 
de pression 
Compresseur 
Transducteur 
Aplio 500  
(Canon) 
Fantôme 
Figure 10: schéma du dispositif expérimental permettant l’écoulement contrôlé dans le fantôme. Le 
contrôleur de pression alimenté par le compresseur entraîne l’écoulement du liquide depuis le réservoir 
jusqu’au fantôme, le capteur de débit relié à l’ordinateur permet d’exercer un rétro-contrôle du débit 
en temps réel. 
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réservoir. Pour alimenter le circuit en fluide, un tube souple est alors placé en immersion dans 
le réservoir. 
Par ailleurs, pour s’assurer d’un écoulement constant sans perturbations liées à des 
impuretés ou agrégats de microbulles, le circuit peut être asservi par un débitmètre qui couplé 
à un algorithme permet de rétro-contrôler précisément le débit dans le circuit via l’interface 
logicielle Maesflo 3.3.1. Ce débitmètre fonctionne en temps réel à partir d’un capteur 
thermique illustré à la figure 11. Il existe plusieurs dispositifs selon l’intervalle de débit 
mesuré. Dans le cadre de mes expérimentations, j’ai utilisé le capteur adapté à la gamme 1 à 
1000 µL/min (modèle L). Afin de conserver les microbulles intactes dans le circuit en amont, 
ce denier était placé en fin de circuit. 
Le fantôme est fixé dans une cuve remplie d’eau dégazée et entouré de matériau 
absorbant aux ultrasons (Precision Acoustics, Royaume-Uni) afin d’éviter les réflexions. La 
sonde est ensuite positionnée sur une potence fixe en regard du fantôme et immergée dans 
la cuve pour permettre la propagation des ultrasons. 
 
Relation entre débit et pression 
 
De manière générale, le débit et la pression sont reliés par la résistance hydraulique Rh 
qui est définie par : 
𝑅ℎ = ∆𝑃 𝑄⁄         Équation 5 
où ΔP est la différence de pression entre l’entrée et la sortie du canal, et Q le débit volumique. 
Dans le cas d’un écoulement stationnaire laminaire dans un canal circulaire de longueur L et 
de rayon R aussi appelé écoulement de Poiseuille, la résistance hydraulique est aussi égale à :  
𝑅ℎ = 8𝜇𝐿 𝜋𝑅
4⁄        Équation 6 
où 𝜇 est la viscosité dynamique du liquide. Ainsi, la longueur et le diamètre de chaque portion 
du circuit définissent une résistance microfluidique globale qui va conditionner le rapport 
entre la pression exercée en entrée et le débit obtenu en sortie. Il est donc possible d’adapter 
la résistance hydraulique du circuit pour atteindre les débits souhaités dans une plage de 
pression donnée. 
 
Par exemple pour un circuit constitué de (cf. figure 12) : 
Figure 11: schéma illustrant le principe de fonctionnement du capteur de débit : le liquide en 
écoulement est chauffé localement et le gradient de température mesuré par les capteurs thermiques 
permet de déduire le débit. Source : Elveflow, France. 
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- 76 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (1) 
- 1 cm de connecteur métallique de 330 µm de diamètre interne 
- 6 cm de canal de 320 µm de diamètre (2) 
- 1 cm de connecteur métallique de 330 µm de diamètre interne 
- 41 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (3) 
- 1 cm de capteur de débit de 1 mm de diamètre interne  
- 58 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (4) 
avec un liquide en écoulement ayant une viscosité 3,5 mPa.s (viscosité du sang), on peut 
calculer la résistance hydraulique et la perte de charge ΔP dans chaque portion du circuit, pour 
en déduire un débit théorique Q = 363 µL/min avec une pression d’entrée de 10 kPa, comme 
illustré dans le tableau 3. 
 
Longueur 
(cm) 
Diamètre 
(µm) 
Volume 
(µL) 
Volume 
(%) 
Résistance 
(kPa.µL-1 
.min et %) 
Débit 
(µL/min) 
ΔP 
(kPa) 
Vitesse 
(cm/s) 
Temps de 
remplissage 
(s) 
  787,5  0,0308 
325 
10  145,4 
76 750 335,8 43% 19% 1,85 1,22 62,0 
1 330 0,9 0% 7% 0,07 6,33 0,2 
6 320 4,8 1% 44% 4,42 6,73 0,9 
1 330 0,9 0% 7% 0,07 6,33 0,2 
41 750 181,1 23% 10% 1,00 1,23 33,4 
1 1000 7,9 1% 0% 0,01 0,69 1,5 
58 750 256,2 32% 14% 1,42 1,23 47,3 
Tableau 3: résistance hydraulique, débit et perte de charge dans les différentes portions du circuit pris 
en exemple. Les valeurs totales sont en gras. Le débit est conservé car l’écoulement est incompressible. 
 
Calibration du capteur de débit et du rétrocontrôle débit-pression 
 
Le capteur de débit mesure des débits différents selon la nature du liquide en 
écoulement, il doit donc être calibré en fonction du fluide utilisé afin de tenir compte d’un 
facteur correctif. Pour ce faire, on va peser le liquide écoulé au cours d’une plage de temps 
donnée, par exemple 2 heures à 100 µL/min, et on compare le débit réel pesé par rapport au 
débit mesuré par le capteur de débit. Le rapport de ces deux débits est appliqué comme 
Capteur 
de débit Fantôme 
(1) (2) (3) (4) 
L = 76 cm 
Ø 750 µm 
L = 6 cm 
Ø 320 µm 
L = 41 cm 
Ø 750 µm 
L = 58 cm 
Ø 750 µm 
L = 1 cm 
Ø 1000 µm 
Figure 12: schéma du circuit microfluidique pris en exemple. 
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facteur correctif dans le logiciel de contrôle. Par exemple, pour le mélange glycérol-eau à 38% 
en masse que nous avons utilisé, le facteur correctif appliqué était de 1,03 ± 0,02 par rapport 
à l’eau pure. 
Par ailleurs, pour pouvoir contrôler le dispositif en débit et non en pression, il faut 
calibrer le système au début de chaque expérience à partir de l’interface Maesflo illustrée à la 
figure 13. Cette procédure permet de déterminer la relation entre le débit et la pression 
appliquée ainsi que sa dynamique de réponse, en vue d’assurer le débit désiré dans le fantôme 
par un rétro-contrôle en temps réel. 
 
 
2.2. Caractérisation des écoulements par échographie avec un liquide équivalent sang 
 
Avant d’aborder les écoulements d’agents de contraste, complexes et sensibles à la 
pression, nous avons cherché à caractériser ce dispositif avec un liquide simple 
incompressible. Dans ce contexte et pour l’exploration des écoulements par imagerie 
ultrasonore, nous avons considéré le mode Doppler dont le signal rétrodiffusé provient des 
cellules sanguines qui jouent le rôle de réflecteurs en mouvement. C’est pourquoi nous avons 
utilisé un liquide équivalent sang (LES) référencé dans les standards IEC 61685:2001 (2001) 
pour les fantômes dédiés au Doppler, composé de petites particules mimant les diffuseurs que 
sont les globules rouges, essentiels au signal dans les modes de Doppler microvasculaire. Les 
propriétés acoustiques de ce LES sont précisées dans le tableau 2 présenté dans le paragraphe 
1.1. 
Après avoir décrit le matériel utilisé, nous détaillerons la reproductibilité et la stabilité 
débit-pression de notre dispositif avec un écoulement de LES. Nous présenterons également 
une étude comparative des différents modes Doppler microvasculaires aussi appelés micro-
Figure 13 : copie d’écran de l’étape de calibration au moment de l’identification sur Maesflo. 
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Doppler proposés par le constructeur, illustrant ainsi l’intérêt de notre banc de test 
expérimental. 
 
2.2.1. Matériel utilisé 
 
Liquide équivalent sang (LES) 
 
Pour fabriquer ce LES, nous avons suivi une formule décrite dans la littérature (Oates 
1991; Ramnarine et al. 1998; Samavat and Evans 2006)  : des billes de nylon (Orgasol, Arkema, 
France) de 5 µm de diamètre sont mélangées à de l’eau distillée (83,86%), du glycérol (10,06%, 
Merck, Allemagne), du dextran 185 000 D (0,6%, Sigma-Aldrich, Switzerland) et du surfactant 
ICI synperonic N (0,9%, Merck, Allemagne). Avant chaque expérience, on retire les 
agglomérats qui pourraient bloquer les canaux en filtrant le LES à travers un papier filtre avec 
des pores de 30 µm (Whatman d113, GE Healthcare, UK) placé sur un dispositif Büchner. 
 
Circuit d’écoulement 
 
Afin de pouvoir exploiter l’ensemble de la gamme de pressions disponibles, nous avons 
choisi ici de travailler avec la sortie 0 à 700 kPa bars du contrôleur de pression en choisissant 
par ailleurs un circuit très résistif pour atteindre des écoulements lents comparables aux 
écoulements physiologiques. Le circuit en amont du fantôme schématisé à la figure 14 est 
ainsi composé de 160 cm de tube de 200 µm de diamètre interne puis 48 cm de tube de 250 
µm de diamètre interne. Les entrées et sortie du fantôme sont connectées au reste du circuit 
via 30 cm de tubes en PEEK (IDEX Health & Science, Rohnert Park, California, USA) de diamètre 
interne 250 µm et de diamètre externe 0,79 mm insérés directement dans le fantôme et 
maintenus en place par l’élasticité de l’Ecoflex. 
 
Le fantôme utilisé est celui présentant des canaux circulaires droits décrit dans la partie 
précédente. Ainsi il dispose de 4 canaux de différents diamètres : 147 µm, 242 µm, 320 µm et 
436 µm. Pour chaque canal, l’étude a été menée à quatre pressions constantes : 150, 200, 300 
et 400 kPa correspondant à des débits compris entre 49 et 146 µL/min. Ainsi, les vitesses 
correspondantes peuvent être calculées à partir du débit et du diamètre du canal : la vitesse 
Capteur 
de débit 
Fantôme 
L = 160 cm 
Ø 200 µm 
L = 6 cm 
Ø variable 
L = 30 cm 
Ø 250 µm 
L = 48 + 30 cm 
Ø 250 µm 
L = 1 cm 
Ø 1000 µm 
Figure 14: schéma du circuit utilisé avec le LES. 
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minimale de 6 mm/s est obtenue dans le canal de 436 µm à un débit de 58 µL/min, et la vitesse 
maximale de 142 mm/s est obtenue dans le canal de 147 µm à un débit de 141 µL/min. Ce 
dispositif permet donc d’étudier des écoulements dans la gamme de vitesse des écoulements 
physiologiques dans les petits vaisseaux. 
 
2.2.2. Étude de la reproductibilité et de la stabilité débit-pression 
 
L’objectif essentiel des études in vitro étant de permettre d’étudier des modalités 
d’imagerie ou des agents de contraste dans des conditions à la fois contrôlées et 
reproductibles, nous avons d’abord étudié la variabilité du dispositif expérimental. Pour ce 
faire, nous avons mesuré le débit en fonction de la pression appliquée pendant 3 minutes, 
pour chaque canal et pour les quatre pressions étudiées. 
Figure 15 : courbes représentant la moyenne des débits mesurés sur 3 minutes en fonction de la 
pression appliquée, pour les 4 canaux étudiés. L’écart type des mesures de débit sur 3 minutes n’est pas 
visible à l’échelle du graphique. Les points de mesure sont représentés par des carrés, la régression 
linéaire est représentée en pointillés et le coefficient de proportionnalité correspondant à la résistance 
hydraulique est indiqué au-dessus. 
La moyenne des débits mesurés sur 3 minutes (correspondant à 1800 points de mesure) 
en fonction de la pression appliquée est représentée à la figure 15. Pour tous les canaux et 
toutes les pressions étudiées, le coefficient de variation4 du débit est inférieur à 1% sur les 3 
minutes d’acquisition ; l’écart type des mesures n’est pas visible à l’échelle du graphique. Par 
                                                          
4 Le coefficient de variation est défini comme le rapport de l’écart-type par la moyenne de la série de 
données étudiée. 
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ailleurs, nous avons vérifié la relation linéaire entre le débit et la pression avec des coefficients 
de proportionnalités compris entre 0,34 et 0,37 µL.min-1.kPa-1 (R² > 0.995), indépendamment 
de la taille du canal. Ce coefficient représente la résistance hydraulique totale du circuit, qui 
est la somme des résistances de chaque portion de tube ou de canal, à laquelle contribue 
principalement le circuit résistif placé en amont du fantôme. Malgré la variation de la 
résistance du canal en fonction de son diamètre, celui-ci ne contribue qu’à hauteur de moins 
de 5% de la résistance totale, et donc ne modifie pas significativement la résistance totale. 
 
2.2.3. Application en imagerie micro-Doppler 
 
En plus des modes d’imagerie non-linéaires utilisant des agents de contraste largement 
évoqués dans le chapitre 1, plusieurs modes d’imagerie micro-Doppler permettent également 
de visualiser directement la perfusion, c’est-à-dire à la circulation du sang au sein de la tumeur 
et des tissus environnants, de manière qualitative en exploitant le signal rétrodiffusé par les 
cellules sanguines en mouvement : il s’agit du Doppler énergie et du SMI (Superb 
Microvascular Imaging). L’application du dispositif expérimental décrit précédemment à ces 
modes d’imagerie micro-Doppler va être détaillée dans ce paragraphe. 
 
2.2.3.1. Modes d’imagerie micro-Doppler 
 
Doppler énergie ou Doppler puissance (Power Doppler) 
 
L’imagerie Doppler classique dite « couleur », basée sur le décalage en fréquence du 
signal réfléchi par rapport au signal incident en fonction de la vitesse de déplacement des 
globules rouges, est limitée aux flux rapides des grosses veines et des artères. Afin de 
descendre à de plus petites échelles de vaisseaux et à des débits plus lents, le Doppler énergie 
ou Doppler puissance illustré à la figure 16 code le signal selon son amplitude et non sa 
fréquence. Par conséquent, l’information directionnelle est perdue mais la résolution spatiale 
ainsi que la sensibilité aux flux sont accrues, ce qui permet de détecter des écoulements plus 
lents dans des petits vaisseaux. Cependant, cela rend également le Doppler énergie très 
Figure 16: image de la vascularisation rénale chez l’homme en mode Doppler énergie, représenté en 
orangé dans la région d’intérêt superposée au mode B. 
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sensible aux artefacts de mouvements générés par les mouvements cardiaques, respiratoires 
et de l’opérateur. 
 
SMI : Superb Microvascular Imaging (Canon Medical Systems, Japon) 
 
Afin de pallier aux limitations dues au mouvement en Doppler énergie, Canon Medical 
Systems (anciennement Toshiba Medical Systems) a développé le mode dit « Superb 
Microvascular Imaging » (SMI) illustré à la figure 17. Ce mode d’imagerie est basé sur un 
traitement du signal algorithmique particulier qui permet de mieux distinguer le signal 
provenant des micro-écoulements des artefacts provenant de mouvements ou de vibrations. 
Le mode SMI couleur (cSMI) montre le signal vasculaire superposé à l’image mode B, alors que 
le SMI monochrome (mSMI) montre le signal vasculaire seul en supprimant l’arrière-plan. 
Cliniquement, le SMI permet d’améliorer la visualisation qualitative de la perfusion des tissus. 
Dans une étude sur le diagnostic de cancer du sein réalisée chez 111 patientes, la sensibilité 
et la spécificité des critères d’imagerie ultrasonore qualitatifs sont améliorés en SMI par 
rapport au Doppler énergie, respectivement de 85% et 93% pour le SMI contre 70% et 92% 
pour le Doppler énergie (Yongfeng et al. 2016). Dans une autre étude sur le diagnostic de 
cancer de la thyroïde sur 50 patients, le SMI améliorait significativement le diagnostic de 
malignité par rapport au Doppler traditionnel avec une exactitude5 de 87% pour le SMI contre 
67% pour le Doppler (Lu et al. 2017). 
L’objectif de l’étude in vitro que nous allons présenter est de démontrer objectivement 
cette amélioration. 
 
2.2.3.2. Etude comparative des modes micro-Doppler : une différence de sensibilité 
aux vibrations ? 
 
Comme les modes micro-Doppler décrits ci-dessus ne permettent que des évaluations 
qualitatives des écoulements, nous avons choisi de les comparer selon un critère limitant leur 
                                                          
5 L’exactitude (« accuracy ») représente la proportion de diagnostics correspondant à la réalité (vrais 
positifs + vrais négatifs) par rapport au nombre de patients analysés. 
Figure 17 : images de la vascularisation rénale chez l’homme en mode mSMI (SMI monochrome) à 
gauche et cSMI (SMI couleur) à droite. Le mode mSMI est ici en mode dual, avec le mode B à gauche 
et le mSMI dans la région d’intérêt. 
mode B mSMI cSMI 
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utilisation : la sensibilité aux mouvements environnants. Plus précisément, notre hypothèse 
de départ étant la moindre sensibilité aux artefacts dus au mouvement du SMI par rapport au 
Doppler énergie, nous avons cherché à mettre en évidence cette différence en faisant une 
étude comparative de l’influence de vibrations reproductibles et contrôlées sur les images 
d’écoulement. 
 
Acquisition des images d’écoulement 
 
Pour ce faire, nous avons utilisé notre banc de mesure, avec l’écoulement de LES dans 
des canaux de diamètres compris entre 147 et 436 µm et des vitesses d’écoulement comprises 
entre 6 et 142 mm/s correspondant à des débits compris entre 49 et 145 µL/min. La sonde 12 
MHz 2D (PLT-1204BT) est positionné parallèlement au canal, et inclinée latéralement de 5-
10°C afin d’optimiser le décalage Doppler. Le front d’onde émis par la sonde est également 
incliné d’un angle de 10°, correspondant à l’angle Doppler, comme on peut le voir sur la région 
d’intérêt encadrée d’un parallélogramme vert illustrée à la figure 18. Les paramètres 
d’acquisition ont été optimisés pour chaque mode et fixés pour l’ensemble des mesures : en 
Doppler énergie, la Pulse Repetition Frequency (prf) à 3,4 kHz (correspondant à une barre 
d’intervalle de vitesses de 0,6) et la cadence image 5 Hz. En SMI, la prf à 3,7 kHz (barre 0,4) et 
la cadence image à 37 Hz. 
Pour chaque canal et chaque pression étudiée, un clip vidéo de 3 minutes est acquis pour 
chacun des cas : en présence de vibrations et en l’absence de vibrations. 
 
Vibrations appliquées au système 
 
Les vibrations sont générées par le compresseur situé au sol et alimentant le contrôleur 
de pression qu’il est possible de mettre en marche ou d’arrêter à tout moment. Les vibrations 
alors engendrées sont de très faibles amplitudes et sont d’une grande répétabilité. La réponse 
fréquentielle a été mesurée avec un accéléromètre tri-axial KX023-1025 (Kionix, USA; 
Sensibilité: 16 à 16384 counts/g) fixé sur le dispositif. Le spectre des vibrations appliquées au 
Sens du liquide équivalent sang 
Eau 
Fantôme 
Figure 18 : image de l’écoulement de liquide équivalent sang en mode Doppler énergie. Le mode B est 
affiché en nuances de gris, le mode Doppler énergie apparait en orange au sein de la région encadrée 
d’un parallélépipède vert. 
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système est représenté à la figure 19 et indique des variations d’amplitude inférieures à 50 
µm à une fréquence de 24 Hz (et également à la fréquence harmonique de 48 Hz). 
 
Comparaison qualitative des images micro-Doppler 
 
Pour chaque débit, chaque canal et chaque cas avec et sans vibrations, les clips vidéos 
ont été notés qualitativement en fonction de la possibilité de distinguer le signal dans le canal 
des artefacts. Les résultats sont résumés dans le tableau 4. 
 
En mode mSMI, on observe des écoulements de 50 à 150 µL/min pour les 4 canaux, avec et 
sans vibrations, sans artefacts (cf. figure 20). 
 
 
En mode cSMI, on observe également des écoulements de 50 à 150 µL/min pour 4 canaux (et 
ce pour des débits supérieurs à 107 µL/min pour le canal le plus petit de 147 µm), avec et sans 
vibrations, sans artefacts (cf. figure 21). 
Figure 19 : spectre des vibrations selon les 3 axes (X, Y et Z), mesuré au niveau du support de la sonde 
d’échographie. 
Sans vibrations Avec vibrations 
Figure 20 : images en mode mSMI du canal de 436 µm à un débit de 59 µL/min correspondant à une 
vitesse de 6 mm/s. 
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En revanche, en mode Doppler énergie, en l’absence de vibrations, les écoulements sont 
observables dans les canaux les plus larges, à 436 µm et 318 µm, et dans ce dernier cas 
uniquement pour les trois débits les plus importants. L’écoulement du LES n’est 
progressivement plus distinguable dans les petits canaux : pour le canal 242 µm à partir des 
faibles débits inférieurs à 75 µL/min, et pour le canal 147 µm, aucune détection n’est possible 
quel que soit le débit appliqué. En présence des vibrations, le mode Doppler énergie fournit 
un signal qui ne permet pas de dissocier l’écoulement du LES des artefacts largement présents 
à l’image (cf. figure 22). 
 
Afin de déterminer s’il s’agissait uniquement d’artefacts ou bien d’une superposition entre 
signal vasculaire et artefacts, nous avons également acquis des vidéos sans écoulement (cf. 
figure 23). Les images ainsi obtenues ne présentant pas de différences, nous pouvons en 
conclure que les vibrations génèrent des artéfacts de mouvement en mode Doppler de 
puissance qui empêchent la visualisation des écoulements. 
 
 
Sans vibrations Avec vibrations 
Figure 21 : images en mode mSMI du canal de 436 µm à un débit de 59 µL/min correspondant à une 
vitesse de 6 mm/s. 
Sens du liquide éq. sang 
Sans vibrations Avec vibrations 
Figure 22 : images en mode Doppler énergie SMI du canal de 436 µm à un débit de 59 µL/min 
correspondant à une vitesse de 6 mm/s. 
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Tableau 4 : Comparaison du Doppler énergie et du SMI (couleur et monochrome) pour chaque débit et 
chaque canal. *Les clips vidéos sont notés « ++ » si le signal peut être distingué des artefacts, « - » s’il 
ne peut être distingué, « NS » s’il n’y a pas de signal visible et « NS - » s’il y a des artefacts en dehors du 
canal mais pas de signal visible dans le canal. 
 
 
 
 
Canal Pression 
(kPa) 
Débit 
(µL/min) 
Doppler 
énergie 
*sans 
vibrations 
Doppler 
énergie 
avec 
vibrations 
cSMI / 
mSMI 
sans 
vibrations 
cSMI / 
mSMI 
avec 
vibrations 
147 µm 150 49 NS NS - NS / ++ NS /++ 
200 71 NS NS - NS / ++ NS /++ 
300 107 NS NS - ++ ++ 
400 141 NS NS - ++ ++ 
242 µm 150 55 NS - ++ ++ 
200 71 NS - ++ ++ 
300 105 ++ - ++ ++ 
400 137 ++ - ++ ++ 
318 µm 150 57 NS - ++ ++ 
 200 74 ++ - ++ ++ 
 300 109 ++ - ++ ++ 
 400 145 ++ - ++ ++ 
436 µm 150 58 ++ - ++ ++ 
 200 71 ++ - ++ ++ 
 300 102 ++ - ++ ++ 
 400 135 ++ - ++ ++ 
Avec vibrations Avec vibrations 
Figure 23 : images en mode Doppler énergie du canal de 436 µm. A gauche en l’absence d’écoulement, 
à droite en présence d’un écoulement. 
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En conclusion, notre banc de mesure microfluidique a permis de mettre en évidence une 
différence systématique et reproductible entre le SMI aussi bien couleur que monochrome et 
le Doppler énergie même à ces très faibles amplitudes de vibrations inférieures à 50 µm, 
résumées à la figure 24 : 
 Doppler énergie : en l’absence de vibrations, le signal est bien visible au sein du canal. 
En présence de vibrations, des artefacts de mouvements sont visibles en dehors du 
canal et ne permettent plus de mesurer le signal lié à l’écoulement. 
 cSMI et mSMI : le signal est visible dans le canal en l’absence ou en présence de 
vibrations. 
Ces résultats ont été publiés (Grand-Perret et al. 2018) et présentés dans des congrès 
nationaux et internationaux (Grand-Perret V. CNIV 2017; Grand-Perret V. IEEE IUS 2018; 
Grand-Perret V. JFR 2017; Grand-Perret V. RSNA 2018). 
 
Sens du liquide équivalent sang 
Sans vibrations Avec vibrations 
Figure 24 : images en mode cSMI (haut), mSMI (milieu) et Doppler énergie (bas) en l’absence (gauche) 
et en présence (droite) de vibrations. La flèche blanche indique le sens d’écoulement du liquide 
équivalent sang (LES). Le canal observé est le canal de 242 µm avec une pression de 75 kPa. 
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2.3. Caractérisation des écoulements en présence des agents de contraste ultrasonores 
 
Après avoir testé avec succès notre dispositif d’écoulement avec un liquide simple non 
compressible, nous nous sommes intéressés aux écoulements d’agents de contraste 
ultrasonores, dont la dynamique d’évolution est liée à la pression et à la viscosité du liquide. 
Ici, l’enjeu est encore une fois d’étudier une stabilité dans le temps et une reproductibilité des 
mesures in vitro, en vue de caractériser les performances de l’échographie de contraste 
comme cela sera décrit dans le chapitre 3. 
Nous décrirons dans cette partie la méthode utilisée, puis nous présenterons les 
résultats en termes de stabilité dans le temps et de reproductibilité, pour ensuite déterminer  
les pressions appliquées au dispositif d’écoulement ainsi que la concentration optimale des 
agents de contraste pour optimiser le rapport signal sur bruit. 
 
2.3.1. Méthode 
 
Agents de contraste ultrasonores et injection 
 
L’agent de contraste ultrasonore utilisé dans notre étude est le SonoVue (Bracco, Italie) 
présenté dans le chapitre 1. Comme il s’agit de microbulles de gaz (hexafluorure de soufre SF6) 
dont le diamètre est variable selon le reconditionnement de la solution dans chaque flacon 
(Tang M.-X. et al. 2011), il est nécessaire de minimiser cette variabilité en assurant son 
homogénéité et sa stabilité dans le réservoir relié au contrôleur de pression. Ces points sont 
essentiels pour assurer des mesures in vitro reproductibles et ce, sur plusieurs minutes. Ce 
dernier point concernant la durée représente un véritable défi puisque le SonoVue dilué dans 
de l’eau pure ou une solution de PBS6 (Phosphate Buffered Saline) présente une forte 
tendance à dégazer ou au mieux à flotter selon la pression environnante. Le phénomène de 
dégazage a en effet été observé expérimentalement par la décroissance du signal de contraste 
lors de l’écoulement de SonoVue dilué dans du PBS dès les premières minutes de mise en 
circulation (cf. figure 25). 
                                                          
6 Le PBS est une solution tampon largement utilisée en biologie, qui maintient le pH constant est 
isotonique au sang. 
Figure 25 : intensité du signal de contraste ultrasonore dans un canal droit de 200 µm de diamètre au 
cours du temps. La solution utilisée est du SonoVue à 5% dilué dans du PBS. 
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Ce dégazage rencontré également lorsque le SonoVue est laissé à l’air libre ou mis en 
mouvement avec un pousse-seringue peut être limité en diluant le SonoVue dans une solution 
ayant une viscosité plus élevée qui va ainsi ralentir le mouvement des microbulles. Afin de se 
rapprocher des conditions physiologiques, nous avons cherché à obtenir une solution ayant 
une viscosité équivalente à celle du sang, c’est-à-dire autour de 3,5 mPa.s à 37°C dans les 
petits vaisseaux. Pour dépasser la viscosité de l’eau égale à 1,0 mPa.s à 20°C, et atteindre 3,5 
mPa.s à 20°C, nous avons ajouté du glycérol concentré à 38% en masse dans l’eau (Calculate 
density and viscosity of glycerol/water mixtures 2018; Nguyen and et al. 2004). Cette viscosité 
accrue du mélange glycérol-eau participe à la stabilisation des microbulles sur plusieurs 
minutes en réduisant le dégazage et la flottaison des microbulles. En pratique, entre 20 et 40 
mL de mélange glycérol-eau sont versés dans le réservoir de 50 mL et pesés sur une balance 
électronique de précision 0,01 g afin d’en déduire le volume précis. 
Par ailleurs, le SonoVue est également un produit de contraste ultrasonore 
particulièrement sensible au protocole de prélèvement et d’injection.  
Il se présente sous la forme d’un kit composé de deux parties : une poudre lyophilisée 
dans un flacon sous pression, et une seringue de sérum physiologique (chlorure de sodium à 
0,9 %). Pour reconstituer l’agent de contraste, le sérum physiologique est injecté dans le flacon 
puis l’ensemble est agité manuellement afin de mettre les microbulles en suspension. Après 
reconstitution, le SonoVue se trouve sous la forme de 5 mL de liquide dans un flacon sous 
pression. Les fuites de gaz qui peuvent survenir lors du prélèvement vont favoriser le dégazage 
au sein du flacon, et certains protocoles de recherche conseillent même de laisser un passage 
d’air afin d’équilibrer la pression du gaz. Toutefois et de manière générale, les protocoles de 
reconstitution ne sont pas consensuels et rarement précisés dans la littérature. 
La taille de l’aiguille utilisée pour prélever et injecter le SonoVue a également une 
incidence notable. Rarement mentionnée dans la littérature, une étude in vitro a pourtant 
montré que le fait d’utiliser une aiguille très fine de 25 gauge (0,5 mm) diminuait 
significativement le signal de rehaussement pour quatre agents de contraste, dont le 
SonoVue, par rapport aux gauges 18 à 21 (0,8 à 1,2 mm) (Eisenbrey et al. 2015). Par ailleurs, 
une étude de Sun et al. montre une différence significative entre les conditions in vitro 
typiques (19G, 3 mL/min, 20°C) et les conditions in vivo également typiques (27G, 0,85 
mL/min, 37°C) en termes de diamètre moyen, concentration, atténuation acoustique, rapport 
contraste sur tissu et intensité subharmonique normalisée du SonoVue et d’autres agents de 
contraste (Sun et al. 2016). Ces observations suggèrent que des changements de pression et 
de température sont susceptibles d’altérer la coque des agents de contraste ultrasonores et 
par conséquent de modifier leurs propriétés physiques et acoustiques aux fréquences 
ultrasonores. Toutefois en pré-clinique, le diamètre des aiguilles utilisées est limité par la taille 
des vaisseaux des souris et ne peut être celui recommandé par la société Lantheus Medical 
Imaging pour l’agent de contraste Definity par exemple, de 18 à 20 G. 
Dans le cadre de notre étude in vitro, le SonoVue a été reconstitué et injecté de façon à 
limiter la destruction des microbulles via les aiguilles. Tout d’abord le sérum physiologique est 
injecté dans le flacon avec une aiguille 21G (0,8 mm). Puis le flacon est agité avant chaque 
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prélèvement, manuellement pendant 20 secondes conformément aux instructions du 
fabricant. Le SonoVue est ensuite prélevé en quantité correspondant à la concentration 
désirée avec une seringue de 1 mL et une aiguille de 21G. Une fois prélevé, le SonoVue est 
intégré dans le réservoir sans aiguille, pour limiter la détérioration des microbulles, avec 
l’embout de la seringue directement plongé dans le mélange eau-glycérol. Une fois le réservoir 
rapidement et hermétiquement fermé, il est agité manuellement pendant 20 secondes pour 
homogénéiser les microbulles en suspension. L’extrémité du tube menant au fantôme est 
placée à mi-hauteur de la solution présente dans le réservoir, afin de prélever le fluide le plus 
homogène possible en évitant les agrégats de microbulles flottant en surface. 
 
Circuit d’écoulement 
 
Contrairement à l’étude avec le LES où nous avions travaillé avec la sortie 0 à 700 kPa 
du contrôleur de pression, nous avons considéré ici la sortie 0-34,5 kPa afin de limiter la 
pression exercée sur les microbulles et éviter ainsi leur destruction. Également dans cette 
optique, nous avons privilégié un circuit microfluidique cette fois-ci moins résistif et composé 
de tubes souples de diamètre interne 750 µm (cf. figure 26) : 
- 76 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (1) 
- 1 cm de connecteur métallique de 500 µm de diamètre interne 
- 6 cm de canal de 320 µm de diamètre (2) 
- 1 cm de connecteur métallique de 500 µm de diamètre interne 
- 41 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (3) 
- 1 cm de capteur de débit de 1 mm de diamètre interne  
- 58 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (4) 
 
 
Pour éviter l’arrivée de bulles d’air à l’ouverture du réservoir pour injecter le SonoVue dans le 
mélange glycérol-eau, le fantôme et la sortie du circuit sont placés à 20 cm au-dessus du 
réservoir, nécessitant une légère surpression dans le circuit pour assurer un débit nul. 
 
 
 
Capteur 
de débit Fantôme 
(1) (2) (3) (4) 
L = 76 cm 
Ø 500 µm 
L = 6 cm 
Ø 320 µm 
L = 41 cm 
Ø 750 µm 
L = 58 cm 
Ø 750 µm 
L = 1 cm 
Ø 1000 µm 
Figure 26: schéma du circuit microfluidique utilisé avec le SonoVue. 
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Acquisition des images et traitement du signal 
 
Pour les études de reproductibilité, le canal de 320 µm de diamètre a été utilisé afin 
d’avoir un rapport signal sur bruit suffisant. Par ailleurs, celui-ci est imagé en coupe 
transversale 2D comme illustré à la figure 27, et à une profondeur de 1,9 mm qui est la 
distance focale optimale de la sonde 2D à 12 MHz (PLT-1204BT). La région d’intérêt circulaire 
de 0,6 x 0,6 mm² est légèrement plus grande que la taille réelle du canal pour d’une part 
faciliter son positionnement manuel via le logiciel dédié UltraExtendFX et d’autre part être 
moins sensible aux légers décalages spatiaux d’une image à l’autre. De par les 
repositionnements parfois nécessaires en cours d’expérience, il a été décidé de réaliser cette 
étude de reproductibilité en analysant le signal sur une coupe transversale acquise par la 
sonde 2D afin de faciliter le même positionnement à chaque expérience. En effet, en 2D il faut 
s’agit de positionner le canal vu en coupe dans le plan 2D en déplaçant simplement la cuve 
horizontalement et verticalement avec une plateforme réglable en hauteur, alors que cela 
nécessiterait un système de positionnement angulaire précis dans les trois directions pour des 
acquisitions en 3D. Les acquisitions sont effectuées en données brutes sous forme de clips de 
3 minutes (limite de la mémoire de l’appareil), avec une cadence image de 4 Hz afin de limiter 
le volume de données, soit 720 images. Pour les acquisitions plus longues, plusieurs clips 
consécutifs sont acquis, 5 clips pour 15 minutes et 10 clips pour 30 minutes. Le mode 
d’imagerie non-linéaire utilisé est le mode CHI (Contrast Harmonic Imaging), qui émet à 8 MHz 
et reçoit à 16 MHz en soustraction d’impulsions (« pulse-substraction »). L’index mécanique 
est fixé à 0,20. Les autres paramètres notamment l’amplitude dynamique (DR 60) et le gain (G 
80) n’affectent pas les données brutes. 
 
Figure 27 : schéma de la vue en coupe du fantôme utilisé. De gauche à droite : image en mode B, image 
en mode harmonique avant l’arrivée du SonoVue, image en mode harmonique en présence de SonoVue 
dans le canal. 
Image en mode harmonique 
en présence de SonoVue 
 
Image en mode B Image en mode harmonique 
en l’absence de SonoVue 
Vue en coupe du fantôme 
Eau 
Fantôme 
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Traitement des données 
 
Les valeurs d’intensité sont extraites sur chaque acquisition de 3 minutes en données 
brutes grâce au logiciel UltraExtendFX, puis mises bout à bout dans le cas des acquisitions plus 
longues. Le signal étant par nature très fluctuant, les données sont illustrées après moyennage 
par la méthode des moyennes mobiles sur 60 valeurs. 
 
Indicateur de bon fonctionnement : courbe de pression 
 
Pour maintenir un débit constant de 140 µL/min dans l’ensemble du circuit, la pression 
appliquée dans le réservoir est progressivement augmentée au cours du temps par le système 
d’asservissement depuis sa valeur initiale d’environ 8 kPa pour compenser la différence de 
volume de liquide dans le réservoir. En cas de décroissance rapide du signal ultrasonore, la 
courbe de la pression en fonction du temps est l’indicateur qualité du banc expérimental. 
Ainsi, un dégazage précoce, lié à la manipulation ou à la reconstitution du SonoVue, est 
détecté en cas de décroissance rapide de la courbe de pression. Par ailleurs, la présence de 
bulles d’air dans le circuit est quant à elle visible sous forme d’irrégularités sur la courbe de 
débit qui sont corrélées à des changements de pente de la courbe de pression et à des valeurs 
de pression anormalement hautes ou basses (cf. figure 28). Ces bulles d’air ont en général un 
effet destructif sur les microbulles en circulation pendant plusieurs minutes, par obstruction 
du circuit et probablement par dissolution accélérée des microbulles. 
 
  
 
À partir de cette méthode décrite, nous avons mené trois études de caractérisation des 
écoulements avec les agents de contraste ultrasonores qui vont être présentées aux 
paragraphes suivants : étude de la stabilité dans le temps et de la reproductibilité, étude des 
pressions appliquées au dispositif d’écoulement et étude de l’influence de la concentration 
des microbulles sur le signal ultrasonore. 
 
 
Figure 28 : courbes de débit (à gauche) et de pression correspondante (à droite) en fonction du temps 
en présence de bulles d’air dans le circuit. 
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2.3.2. Étude de la stabilité dans le temps 
 
Afin d’étudier par la suite l’influence des différents paramètres physiques, il est essentiel 
de déterminer la stabilité dans le temps du dispositif expérimental. Pour cela, nous avons 
mesuré le signal ultrasonore au cours de l’écoulement continu d’agents de contraste durant 
30 minutes. Les conditions expérimentales étaient les suivantes : un débit de 140 µL/min 
obtenu à partir d’une pression d’environ 10 kPa et une concentration de SonoVue de 5%. Les 
acquisitions ont été répétées quatorze fois : deux acquisitions par flacon de SonoVue pour 
sept flacons au total. Le signal mesuré dans le canal est représenté à la figure 29. On observe 
que le signal se stabilise au bout de moins d’une minute à une valeur moyenne stable sur 30 
minutes. Les variations inter- et intra-flacons seront détaillées et discutées dans l’étude 
suivante au paragraphe 2.3.3. Les fluctuations du signal au cours du temps visibles sur les 
graphiques sont dues aux variations du nombre de microbulles au sein d’une ROI de taille 
réduite, 0,6 x 0,6 mm², dans un canal micrométrique. Une stabilité notable est observée sur 
30 minutes de signal issu des microbulles ce qui est à notre connaissance unique, et doit faire 
l’objet d’une publication prochaine. 
En effet, lorsque le SonoVue est laissé en suspension dans de l’eau désionisée à l’air libre 
et mélangé avec un agitateur magnétique, un protocole souvent décrit dans la littérature 
(Keravnou et al. 2015; Shi and Forsberg 2000), celui-ci dégaze rapidement au bout de quelques 
minutes. Plusieurs facteurs interviennent dans la stabilité des microbulles et leur distribution 
en taille : la pression hydrostatique et la température qui seront discutées plus en détail dans 
la troisième étude au paragraphe 2.3.4, la saturation en gaz dissous et la présence de glycérol 
dans la solution. L’augmentation de la pression hydrostatique va de manière générale 
diminuer la taille des microbulles et accélérer la diffusion du gaz. Cependant cet effet est limité 
sur les agents de contraste de 2ème génération tels que le SonoVue d’une part par la nature du 
gaz, le SF6 ayant un coefficient d’Ostwald7 inférieur à l’air et donc une cinétique de dissolution 
plus lente, et d’autre part par la présence d’une coque phospholipidique qui ralentit 
également la diffusion du gaz vers le liquide environnant en s’opposant à la pression de 
Laplace et donc en diminuant la tension de surface8. La pression appliquée de l’ordre d’une 
dizaine de kPa se situe dans la gamme des pressions physiologiques, et de plus une étude de 
Kumar et Sarkar sur l’effet de la pression hydrostatique jusqu’à 26 kPa sur des microbulles de 
Definity n’observe pas de destruction des microbulles dans cette gamme de pressions (Kumar 
and Sarkar 2015). En revanche, ils observent une modification de la rhéologie de la coque, 
avec une augmentation de la viscosité et de l’élasticité de la coque, liée à l’augmentation de 
                                                          
7 Le coefficient d’Ostwald est le rapport de la solubilité du gaz dans le liquide sur la densité du gaz. Il 
décrit la cinétique de diffusion du gaz contenu dans une bulle vers le liquide environnant. 
 
8 La pression de Laplace désigne la différence de pression entre l’intérieur et l’extérieur d’une bulle 
nue en suspension dans un liquide, et est proportionnelle au coefficient de tension de surface gaz-
liquide et inversement proportionnelle au rayon de la bulle. Par analogie, on peut modéliser une bulle 
encapsulée par une tension de surface équivalente très réduite, puisque la résistance mécanique est 
assurée par la capsule elle-même. 
Chapitre 2 
112 
sa densité. On peut donc supposer que l’application d’une légère pression hydrostatique rend 
les microbulles plus petites, ce qui rend leur coque plus dense et pourrait contribuer à leur 
stabilisation. Cette stabilisation des microbulles à une taille inférieure à 10 µm par 
rigidification de la coque a été observée par Kwan et Borden dans une étude théorique et 
expérimentale de la dynamique de dissolution de microbulles de SF6 en fonction des 
saturations en O2 et N2 (Kwan and Borden 2010). De plus, un autre facteur probablement 
essentiel dans la stabilité temporelle que nous observons est la forte concentration de 
glycérol, 38 % en masse, de la solution dans laquelle les microbulles sont introduites. En 
variant les concentrations de glycérol de 0 à 30 % en volume, soit 35 % en masse, Abou-Saleh 
et al. ont mené une étude expérimentale visant à comprendre les mécanismes d’interaction 
du glycérol sur la formation, la stabilité et les propriétés mécaniques de microbulles avec une 
capsule phospholipidique (Abou-Saleh et al. 2019). Ils observent une augmentation continue 
de la stabilité des microbulles avec la concentration en glycérol. L’étude des propriétés 
mécaniques met en évidence des interactions moléculaires du glycérol avec les 
phospholipides modulant les propriétés viscoélastiques de la coque, qui présentent différents 
régimes entre 0 et 10 %, entre 10 % et 30 % et au-delà de 30 % de glycérol en solution. 
Toutefois, la viscosité est ici l’effet prédominant sur la stabilité des microbulles, en ralentissant 
la diffusion du gaz par diminution de la tension de surface. Par ailleurs dans notre expérience, 
on peut également supposer qu’au-delà de la moindre dissolution des microbulles par 
diffusion du gaz, la flottaison des microbulles dans le réservoir est ralentie : la viscosité du 
liquide ralentit la montée des microbulles vers la surface. De plus, la pression hydrostatique 
réduit leur taille et diminue ainsi la poussée d’Archimède. 
Concernant l’influence des flacons de SonoVue sur le signal mesuré, il apparaît 
clairement une variation inter-flacons, et dans une moindre mesure, intra-flacon qui ont fait  
l’objet de mesures quantitatives plus extensives détaillées dans la partie suivante. 
 
 
Figure 29 : intensité au cours du temps sur 30 minutes pour une injection continue de SonoVue à 5% 
dans un canal de 320 µm à un débit de 140 µL/min. Chaque figure représente un flacon différent. Pour 
chaque flacon l’expérience est répétée 2 fois et les intensités correspondantes sont représentées en 
rouge et en bleu. 
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2.3.3. Etude de la répétabilité et reproductibilité 
 
 Après avoir établi la stabilité temporelle du signal sur 30 minutes, nous avons mené une 
étude afin de caractériser la répétabilité et la reproductibilité du dispositif expérimental. Plus 
précisément nous avons cherché à mesurer la variabilité des signaux obtenus à partir d’un 
même flacon de SonoVue, que nous appellerons ici répétabilité, et de différents flacons, 
appelée ici reproductibilité. Les conditions expérimentales étaient : un débit de 140 µL/min 
obtenu à partir d’une pression d’environ 10 kPa, une concentration de SonoVue de 5%, 2  
acquisitions par flacon de SonoVue, étude menée sur 10 flacons. Les mesures ont été faites 
sur 15 minutes par souci de praticité et pour limiter l’écart temporel entre deux injections du 
même flacon. Le circuit était rincé pendant 10 minutes avec le mélange glycérol-eau entre 
chaque injection. 
 Concernant l’étude de reproductibilité sur les 10 flacons de SonoVue, les valeurs 
moyennes d’intensité sont représentées à la figure 30, les barres d’erreur indiquant l’écart 
type entre les injections issues d’un même flacon. A titre illustratif, les deux allures extrêmes 
des intensités mesurées pour cette série d’expériences sur 10 flacons sont représentées à la 
figure 31. La variabilité moyenne inter-flacons observée est de 11%. Outre cette variabilité 
moyenne, nous avons observé que les courbes d’intensité au cours  du temps présentaient 
des allures différentes, illustrées à la figure 32 pour deux acquisitions successives avec les 
flacons n°4 et 5. Plus précisément, on observe une intensité presque immédiatement 
constante pour le flacon n°5 alors qu’elle décroit au cours des trois premières minutes avant 
de se stabiliser à une valeur constante pour le flacon n°4. Cette variation de dynamique du 
signal dans les premières minutes semble être intrinsèque au flacon de SonoVue lui-même 
puisque la même allure a systématiquement été observée au sein d’un même flacon. Ces 
variations à la fois de la moyenne et de la dynamique du signal proviennent principalement 
de la dispersion en taille des microbulles, entre 1 et 10 µm pour le SonoVue, qui leur confère 
par ailleurs une polyvalence d’utilisation aux différentes fréquences utilisées en imagerie 
clinique. Cependant, la contribution au signal harmonique des microbulles, généré par leurs 
oscillations volumiques en réponse à l’onde incidente, dépend directement de leur taille 
Intensité (U.A.) 
20,3 ± 0,6 
19,7 ± 2,1 
17,2 ± 0,8 
20,6 ± 0,1 
16,5 ± 0,2 
15,7 ± 0,7 
20,5 ± 2,9 
20,1 ± 2,5 
20,9 ± 1,1 
17,1 ± 1,3 
Figure 30 : intensité moyenne pour 10 flacons de SonoVue. Les barres d’erreur représentent l’écart-
type entre les injections issues d’un même flacon. 
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(Gorce et al. 2000). Par conséquent, dans un flacon commercial de SonoVue, à nombre de 
bulles équivalent, il peut exister des variations de distribution en taille suite à l’étape de 
reconstitution, à l’origine de variations d’intensité du signal. Cette variabilité pourrait être 
limitée par une étape de filtration afin d’obtenir une population de microbulles plus 
homogène en taille. Cette approche de sélection de la taille des microbulles en fonction de la 
fréquence d’imagerie est explorée par plusieurs équipes en vue d’améliorer la sensibilité de 
détection (Goertz et al. 2003; Lin et al. 2017; Shekhar et al. 2013; Talu et al. 2007).  
Dans le cadre de l’étude de la répétabilité, les valeurs d’écart-type pour chaque flacon 
sont indiquées à la figure 30, et les courbes des intensités obtenues au cours du temps pour 
deux injections effectuées à partir des flacons n°4 et 5 sont représentées à la figure 32 .Si ces 
courbes « intra-flacons » semblent quasi-superposables, le coefficient de variation moyen 
Figure 31 : intensité au cours du temps pour deux flacons de SonoVue distincts. Ici sont représentées 
les deux allures extrêmes de la série de mesure effectuée avec 10 flacons. 
Figure 32 : intensité au cours du temps sur 15 minutes pour une injection continue de SonoVue à 5% 
dans un canal de 320 µm à un débit de 140 µL/min. Chaque figure représente un flacon différent. Pour 
chaque flacon l’expérience est répétée 2 fois et les intensités correspondantes sont représentées en 
rouge et en bleu. 
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établi sur les 10 flacons est de 7%. Dans le cadre de l’étude in vitro menée par M. Gauthier 
(Gauthier et al. 2012), cette même variabilité intra-flacons avait été estimée à 12% sur l’AUC. 
La différence entre les deux valeurs est très certainement due à l’injection en bolus dans le 
cas de Gauthier et al. dont nous nous affranchissons ici. A cela s’ajoute l’effet stabilisant du 
glycérol, grâce à la viscosité accrue. 
Toutefois, si ces variabilités inter- et intra-flacons apparaissent comme non négligeables 
dans le contexte d’études quantitatives, elles ne semblent pas limitantes pour le biomarqueur 
AUC validé cliniquement (Lassau et al. 2014). 
 
2.3.4. Détermination de la pression hydrostatique appliquée 
 
Les microbulles sont soumises à deux sources de pression distinctes, d’une part à la 
pression acoustique des ondes émises par la sonde ultrasonore qui génère les oscillations 
volumiques, et d’autre part à la pression hydrostatique du milieu environnant nécessaire à la 
mise en circulation du fluide. L’amplitude de la pression acoustique est ici constante et située 
en dessous du seuil de destruction des microbulles avec un index mécanique de 0,20. La 
pression hydrostatique environnante, à laquelle nous nous intéressons ici, est un paramètre 
essentiel dans l’optimisation du signal ultrasonore puisqu’elle influe à la fois sur la taille de la 
bulle par compression mécanique, sur la diffusion du gaz à travers la coque d’encapsulation 
(Epstein and Plesset 1950) et sur sa fréquence de résonance, comme décrit par les modèles 
théoriques dérivés de l’équation de Rayleigh-Plesset adaptée aux microbulles encapsulées 
(Katiyar and Sarkar 2011; Kumar and Sarkar 2015; Plesset 1949; Rayleigh 1917). Dans les 
conditions physiologiques, celle-ci varie dans les artères entre 8 et 20 kPa et dans les capillaires 
entre 1,3 et 4 kPa. Dans le cadre de notre étude in vitro nécessitant l’application d’une 
pression pour la mise en écoulement du fluide, l’enjeu est de se situer dans des conditions 
physiologiques tout en limitant le dégazage des microbulles. Dans ce contexte, nous avons 
réalisé 3 injections successives de SonoVue à une concentration de 5 % pour 2 pressions 
différentes : entre 7 et 8 kPa et entre 21 et 23 kPa. Ces fourchettes de pression correspondent 
à une régulation en débit de l’écoulement, via le contrôleur de pression rétro-contrôlé par le 
débitmètre positionné en aval du circuit microfluidique, en fixant les valeurs de consigne de 
débit à 100 µL/min et 310 µL/min respectivement. Enfin, deux séries d’expériences ont été 
réalisées au cours de ma thèse, en décembre avec une température ambiante inférieure à 
18°C et en juillet à 27°C. L’influence de la température sur le comportement des microbulles 
est rarement prise en compte dans les études in vitro, généralement menées à température 
ambiante en supposant que les observations sont transposables in vivo à 37°C. 
Les résultats des intensités mesurées en fonction des pressions appliquées sont 
présentés sur la figure 33. On observe un signal stable ou décroissant lentement à 8 kPa alors 
que le signal diminue au cours du temps dès les premières minutes pour une pression de 23 
kPa. Cette tendance est présente à 18°C et 27°C mais avec une décroissance plus rapide du 
signal à la température la plus élevée. Ceci suggère un dégazage progressif des microbulles 
dans le circuit microfluidique. Cette décroissance du signal harmonique observée est 
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cohérente avec les études de plusieurs équipes qui ont relevé des changements dans la 
réponse non linéaire des microbulles lors d’une augmentation de la pression hydrostatique, 
variables en fonction des agents de contraste (Andersen and Jensen 2010; Shi et al. 1999; Tang 
M.-X. et al. 2011). Alors que l’augmentation de la pression diminue ou au contraire augmente 
beaucoup le signal subharmonique, en imagerie harmonique l’effet est visible mais moins 
important : Shi et al. ont relevé une atténuation du signal harmonique relativement faible 
inférieure à 3 dB pour des variations de pression allant de 0 à 25 kPa sur des microbilles de 
Levovist. Notons que dans le cas de l’imagerie subharmonique, plusieurs équipes ont proposé 
d’exploiter cette grande sensibilité du signal ultrasonore aux modifications de pression pour 
faire des mesures non invasives de pression vasculaire ou interstitielle à l’échelle d’un organe 
(Dave et al. 2017; Forsberg et al. 2005; Halldorsdottir et al. 2017; Shi et al. 1999). Kumar et al. 
ont proposé une étude à la fois théorique et expérimentale permettant de mettre en évidence 
les effets induits par une augmentation de la pression environnante sur le Definity (Kumar and 
Sarkar 2015). Pour une pression allant jusqu’à 26 kPa, ils n’ont pas observé de destruction de 
microbulles en revanche une diminution du signal ultrasonore subharmonique imputable à 
une élévation de la fréquence de résonance. Plus précisément, le phénomène de diffusion du 
gaz entraîne une diminution de la taille des microbulles, et cette diminution de taille entraîne 
également une augmentation de la densité de la coque qui intensifie ses propriétés 
viscoélastiques ; ces deux effets contribuent à l’augmentation de la fréquence de résonance. 
En revanche, une pression trop élevée peut favoriser la destruction des microbulles comme 
observé par De Jong et al. (Jong et al. 1993).  
D’autre part, en comparant les deux séries d’expériences menées en juillet et en 
décembre, on observe sur la figure 33 qu’à une température de 27°C, le signal s’effondre dès 
la première minute, alors qu’à une température inférieure à 18°C, le signal est stable pendant 
5 minutes environ avant de décroitre lentement dans le cas d’une pression élevée d’environ 
23 kPa. Pour une pression plus faible autour de 8 kPa, l’effet est moins important, avec un 
signal stable sur 15 minutes à 18°C alors qu’il diminue avec une pente légère à 27°C. Cette 
différence d’une dizaine de degrés Celcius entre nos deux séries de mesures modifie 
fortement la viscosité du fluide glycérol-eau : à 18°C, la viscosité du mélange glycérol-eau est 
de 3,6.10-3 Ns/m² soit 27% supérieure à la viscosité à 27°C déterminée à 2,7.10-3 Ns/m² 
(Calculate density and viscosity of glycerol/water mixtures 2018). Cette diminution de la 
viscosité augmente le dégazage et la flottaison des microbulles dans le réservoir, ce qui 
explique la décroissance du signal au cours du temps. Par ailleurs, la température a également 
un effet direct sur le diamètre, la diffusion et donc la stabilité des microbulles.  En effet, dans 
une étude sur le potentiel de la DCE-US pour le contrôle par imagerie du traitement des tissus 
par hyperthermie, Guiot et al. ont observé une augmentation importante du diamètre des 
microbulles de SonoVue entre 20°C et 40°C avant d’observer une diminution au-delà de 40°C 
probablement liée à une transition sol-gel de la coque (Guiot et al. 2006). Ces observations 
ont été confirmées par une analyse optique du SonoVue et du Definity placées à température 
ambiante à 21°C et à température corporelle à 37°C (Vos et al. 2008). L’augmentation de 
température abaisse le seuil de déclenchement des oscillations volumiques et augmente 
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l’amplitude de ces dilatations en réponse à l’excitation. Par ailleurs ils observent une plus forte 
dépendance du SonoVue au changement de température par rapport au Definity. Une étude 
complémentaire de caractérisation acoustique du Definity à 25°C et 37°C menées par Shekhar 
et al. observe une augmentation de l’atténuation avec la température, sans changement de 
la distribution en taille toutefois. La rigidité estimée de la coque diminue également avec 
l’augmentation de température (Shekhar et al. 2018). Enfin, une autre étude de 
caractérisation à la fois optique et acoustique du SonoVue à des températures variant de 20°C 
à 45°C observe également un comportement des microbulles fortement dépendant de la 
température ce qui suggère des limites à l’extrapolation des mesures in vitro aux conditions 
in vivo (Mulvana et al. 2010). Concernant les propriétés acoustiques, l’augmentation de la 
température augmente à la fois l’atténuation et le signal rétrodiffusé. Ceci est probablement 
du à l’augmentation de la taille des microbulles avec la température qui va donc diminuer leur 
Figure 33 : Intensité mesurée au cours du temps. Gauche : débit de consigne de 100 µL/min. Droite : 
débit de consigne de 310 µL/min. Les gammes de pressions appliquées pour maintenir ces débit sont 
indiquées en bas des figures. Haut: température inférieure à 18°C. Bas : température de 27°C. Les 
courbes en jaunes, bleu et rouge ont été obtenues avec le même flacon de SonoVue, utilisé à la fois 
pour les mesures à 100 µL/min et les mesures de 310 µL/min. 
100 µL/min 310 µL/min 
8,0-8,2 kPa 23,5-23,8 kPa 
7,2-7,4 kPa 21,1-21,5 kPa 
27°C 
<18°C <18°C 
27°C 
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fréquence de résonance et augmenter l’atténuation. Cette augmentation de taille provient 
d’une part de l’expansion du gaz contenu dans la coque, et d’autre part à un probable 
changement de la tension de surface de la coque. A température élevée les microbulles sont 
également moins stables et flottent plus rapidement, et au-delà de 40°C ils constatent des 
destructions affectant préférentiellement les microbulles de plus grand diamètre. 
Etant donné la variabilité de dynamique des microbulles en fonction de la température, 
il serait pertinent de réaliser de futures études expérimentales dans une enceinte 
thermostatée à la température corporelle de 37°C. 
Pour la suite de nos études, nous avons choisi de nous situer dans une gamme de 
pression intermédiaire du point de vue physiologique autour de 8 kPa, pression mesurée en 
moyenne à 140 µL/min. 
 
2.3.5. Détermination de la concentration des agents de contraste 
 
En imagerie harmonique quantitative, on suppose que le signal mesuré, en données 
linéaires non compressées, est directement proportionnel au nombre de microbulles circulant 
dans la zone soumise aux ultrasons. Ce nombre de microbulles est corrélé au volume sanguin 
de la région étudiée. Par ailleurs, le nombre de microbulles est proportionnel à la 
concentration de la préparation de SonoVue après reconstitution (Lampaskis and Averkiou 
2010). C’est dans ce contexte que nous avons étudié la concentration optimale afin d’avoir un 
rapport signal sur bruit suffisant pour nos études in vitro. L’influence de la concentration en 
SonoVue, qui était dilué à 5% dans les études précédentes, a été étudiée pour quatre 
concentrations différentes : 0,5%, 1%, 5% et 10%. Les mesures pour les quatre concentrations 
ont été réalisées successivement à partir de quatre prélèvements issus d’un même flacon, 
0,5 % 1 % 5 % 10 % 
Figure 34 : intensité au cours du temps pour des concentrations de SonoVue de 0,5%, 1%, 5% et 10% 
(de gauche à droite). Haut : même échelle. Bas : échelle adaptée. Mesures issues d’un même flacon de 
SonoVue. 
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pour trois flacons, avec un débit de 140 µL/min soit une pression d’environ 8,0 kPa, dans la 
solution glycérol-eau à 38%.  
Les courbes d’intensité au cours du temps sont présentées à la figure 34. Aux faibles 
concentrations de 0,5% et 1%, on observe une décroissance rapide de l’intensité du signal dès 
la première minute. En revanche à 5% l’intensité est stable sur 15 minutes. A plus forte 
concentration à 10% le signal présente davantage de fluctuations et semble saturer puisque 
les valeurs d’intensité sont comparables à celles mesurées à 5%. De plus, on retrouve les 
mêmes observations pour les trois flacons de SonoVue, dont les mesures d’intensité sont 
représentées en trois couleurs différentes sur la figure 35. Dans la littérature,  on relève une 
relation linéaire entre la concentration en microbulles et le signal de rehaussement jusqu’à 
une certaine limite, à la fois in vivo (Correas et al. 2000), et in vitro (Lampaskis and Averkiou 
2010). Plus précisément, l’étude de Lampaskis et Averkiou menée sur des canaux de 2 à 8 mm 
de diamètre montre que l’intensité ultrasonore augmente linéairement avec la concentration 
de SonoVue jusqu’à une concentration de 2 ‰ pour ensuite atteindre un plateau. En effet, 
pour des concentrations élevées, deux phénomènes altèrent la proportionnalité du signal : 
l’atténuation par un effet d’écrantage et les diffusions multiples engendrées par des 
microbulles en trop grand nombre (Tang M.-X. et al. 2011). Dans le cadre de notre étude au 
sein d’un système microfluidique, l’écoulement et la région d’intérêt concerne un canal de 
320 µm limitant ainsi les deux phénomènes précédemment cités, et la saturation apparaît à 
des concentrations plus élevées autour de 10%. 
Au final, une concentration intermédiaire de 5% a été retenue pour nos expériences in 
vitro, correspondant à une concentration de 6 à 22.109 microbulles/L9. C’est un bon 
compromis entre intensité du signal et limitation des fluctuations. 
 
                                                          
9 La concentration initiale dans le flacon de SonoVue après reconstitution est de 1,5 à 5,6.108 
microbulles/mL (données fabricant). 
Figure 35 : intensité au cours du temps pour des concentrations de SonoVue de 0,5%, et 5% (de gauche 
à droite). En jaune, bleu et rouge sont représentées les mesures issues de 3 flacons de SonoVue 
différents. 
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Au regard des études menées à la fois sur la pression hydrostatique, la concentration, la 
concentration en glycérol, la température et indirectement la viscosité du fluide, nous avons 
pu assurer la stabilité du signal avec la parfaite maîtrise de ces paramètres. Pour obtenir une 
stabilité sur 30 minutes, la pression doit être fixée à une valeur basse autour de 8 kPa et l’ajout 
de glycérol concentré à 38% stabilise la coque et ralentit la diffusion du gaz via l’augmentation 
de la viscosité. Toutefois, nos essais pour corriger les écarts de la viscosité du fluide selon la 
température extérieure en modifiant la concentration du glycérol dans le fluide ne se sont pas 
révélés positifs et n’ont pas permis de retrouver les mêmes variations d’intensité. Un facteur 
supplémentaire qui n’a pas été étudié et qui pourrait expliquer les variations entre nos études 
est la saturation en gaz dissous. Ce paramètre est rarement précisé dans la littérature et les 
méthodes de dégazage sont très variables entre les études. Cependant, une étude de Mulvana 
et al. constate un effet important de la saturation sur la stabilité temporelle du SonoVue, 
autour de 1 min à 70% de saturation contre 10 min à 100% de saturation (Mulvana et al. 2012). 
Pour la suite de nos expériences menées pendant la période estivale avec une température 
ambiante de 27°C, nous fixons la concentration de SonoVue à 5% permettant un excellent 
compromis entre stabilité du signal et rapport signal sur bruit suffisant. 
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3. Conclusion 
 
Nous avons présenté dans ce chapitre le développement et la validation d’un banc de 
mesure expérimental permettant l’étude objective des micro-écoulements à l’échelle des 
petits vaisseaux tumoraux, avec une bonne reproductibilité et une stabilité temporelle sur 30 
minutes. Cette stabilité temporelle est remarquable par rapport aux études largement 
décrites dans la littérature où le signal est maintenu sur quelques minutes seulement. Le 
fantôme sans parois, alimenté par un système microfluidique assurant la circulation du 
liquide, permet ainsi une mesure répétable du signal d’échographie au sein de ce fantôme. 
Ceci nous a permis d’étudier objectivement les modes d’imagerie dédiés aux micro-
écoulements. Dans un premier cas, le dispositif microfluidique a permis de mettre en évidence 
une différence qualitative entre Doppler énergie et SMI, qui correspond aux retours subjectifs 
de cliniciens. Dans un second cas, le dispositif a été exploité pour étudier l’imagerie de 
contraste ultrasonore où l’enjeu a été de définir les conditions expérimentales optimales pour 
permettre des mesures fiables, répétables et d’intensité suffisante au regard des faibles 
dimensions du canal.  
Au vu des sources de variation identifiées et étudiées que sont la pression, la 
concentration en SonoVue, la viscosité et la température, la suite des expériences va être 
menée à des débits situés autour de 100 µL/min, des pressions situées autour de 10 kPa et 
une concentration en SonoVue de 5%. 
C’est à partir de ce banc de mesure que nous allons aborder dans le chapitre suivant 
l’influence des paramètres physiques d’imagerie sur la quantification en imagerie harmonique 
de contraste.  
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Chapitre 3 : Caractérisation des performances instrumentales de la 
DCE-US 3D 
 
L’évaluation de biomarqueurs en imagerie médicale implique de pouvoir effectuer une 
mesure quantitative de paramètres afin de les comparer au cours de différents examens et ce 
quel que soit le centre radiologique concerné. Cette fiabilité attendue de l’imagerie 
quantitative passe par la caractérisation des performances d’acquisition des systèmes 
d’imagerie. Si cette approche de caractérisation est couramment employée dans le domaine 
de l’imagerie nucléaire, elle n’est pas répandue en radiologie. En échographie de contraste, la 
caractérisation des performances instrumentales concerne d’une part la maîtrise de 
l’influence des paramètres d’acquisition sur le signal harmonique et d’autre part la 
détermination des performances du système pour imager et quantifier des microbulles en 
écoulement. 
Dans ce contexte, nous avons mené une étude pour caractériser le dispositif commercial 
d’imagerie tant sur sa réponse aux variations de paramètres d’acquisition que sur ses 
performances spatiales. Cette caractérisation sera faite en effectuant des mesures robustes 
et répétables grâce au banc de mesure expérimental développé et validé dans le chapitre 
précédent. 
Après avoir présenté le matériel utilisé ainsi que les développements réalisés pour le 
traitement des données, nous détaillerons dans deux parties distinctes les expériences 
menées pour caractériser d’une part l’influence des paramètres d’acquisition sur la 
quantification et d’autre part les performances intrinsèques de l’échographie de contraste 3D 
sur l’appareil clinique à disposition.  
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1. Matériel mis en œuvre 
 
Afin de mener cette étude de caractérisation de la DCE-US 3D, tant sur les paramètres 
d’acquisition que sont l’index mécanique et la cadence image que sur les performances 
intrinsèques du système que sont la résolution spatiale et par conséquent l’effet de volume 
partiel associé, nous avons utilisé le banc de mesure expérimental détaillé au chapitre 2. Ce 
dernier a en effet été développé en vue d’imager en DCE-US des micro-écoulements proches 
des conditions physiologiques dans des conditions expérimentales parfaitement maîtrisées de 
pression et de débit. Nous présenterons dans cette partie les géométries de fantômes 
utilisées, issues du procédé décrit au chapitre 2, ainsi que les sondes ultrasonores employées 
et les paramètres d’acquisition généraux fixés au cours de l’étude de caractérisation. 
 
1.1. Géométries des fantômes in vitro 
 
Pour cette étude, nous avons développé un fantôme en Ecoflex adapté à partir de la 
première approche décrite dans le chapitre 2 (cf. paragraphe 1.2.1.), afin de permettre 
l’emploi de différentes géométries du circuit d’écoulement en fonction du paramètre étudié. 
Les trois canaux de 320 µm de diamètre et le canal de 1588 µm de diamètre, espacés de 3 mm 
chacun, sont obtenus en plaçant des fils de 320 µm de diamètre ainsi qu’un tube de 1/16’’ de 
diamètre externe1, placé à travers les orifices latéraux élargis à 2 mm de diamètre, comme 
illustré à la figure 1. Ces canaux sont tous situés à 2 mm de la surface afin de garantir une 
atténuation identique par le matériau environnant lors de la propagation des ondes 
ultrasonores. 
 
                                                          
1 Les tubes standards utilisés en microfluidique ont des diamètres externes de 1/16’’ soit 1588 µm ou 
1/32’’ soit 793 µm. 
Figure 1 : photographie et schéma de la vue en coupe du fantôme. Les canaux sont situés à 2 mm de 
la surface du fantôme et sont espacés de 3 mm. Les petits canaux ont un diamètre de 320 µm, le gros 
canal a un diamètre de 1588 µm. 
3 mm 
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De la même manière que discuté dans le chapitre 2, la longueur des tubes a été choisie 
en fonction de la pression souhaitée déterminée en fonction de la résistance microfluidique 
du circuit. Pour maintenir les microbulles, nous avons travaillé avec des pressions situées entre 
10 et 15 kPa correspondant à un débit de consigne de 100 µL/min. Le raccordement du 
fantôme au dispositif d’écoulement est illustré à la figure 2. La connexion des canaux aux tubes 
souples utilisés dans le circuit microfluidique externe sont des connecteurs métalliques 
(Darwin microfluidics, Paris, France) de diamètre interne 0,33 mm (23 G) et un diamètre 
externe 0,63 mm. Le circuit d’écoulement schématisé à la figure 3 est composé des éléments 
déjà présentés au chapitre 2 :  
- 76 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (1) 
- 1 cm de connecteur métallique de 330 µm de diamètre interne 
- (2) selon géométrie : trois géométries différentes sont obtenues à partir de la puce 
générique, détaillées à la figure 4. 
- 1 cm de connecteur métallique de 330 µm de diamètre interne 
- 41 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (3) 
- 1 cm de capteur de débit de 1 mm de diamètre interne (modèle L : 1-1000 µL/min)  
- 58 cm de tube de 750 µm de diamètre interne (4) 
 
 
 
 
Figure 2 : photo du fantôme relié au circuit microfluidique externe via les tubes souples dotés de 
connecteurs métalliques. 
Capteur 
de débit Fantôme 
(1) (2) (3) (4) 
L = 76 cm 
Ø 750 µm 
L = 6 cm 
Ø 320 µm 
L = 41 cm 
Ø 750 µm 
L = 58 cm 
Ø 750 µm 
L = 1 cm 
Ø 1000 µm 
Figure 3 : Schéma du circuit d’écoulement. 
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1.2. Acquisition ultrasonore 
 
La caractérisation instrumentale concerne l’échographe clinique Aplio500 (Canon 
Medical Systems, Japon) dont le choix des sondes, des fréquences et des autres paramètres 
sont décrits ci-dessous. 
 
Sondes 
 
L’étude a été réalisée avec des sondes de fréquence centrale d’émission 12 MHz, 
traditionnellement utilisées pour l’imagerie de la thyroïde et des tissus superficiels. Leur haute 
résolution spatiale favorise une meilleure visualisation des écoulements aux petites échelles, 
et dans la perspective d’étendre cette étude à de l’imagerie in vivo sur souris, décrite au 
chapitre 4. 
 
Les sondes utilisées sur l’appareil clinique Aplio 500 sont les suivantes : 
- PLT-1204BT en 2D : fréquence centrale d’émission 12 MHz, bande passante 7-18 MHz, 
fréquence harmonique 8 MHz (16 MHz en réception), position focale optimale 20 mm 
- PVT-1204MV en 3D : fréquence centrale d’émission 12 MHz, bande passante 7-18 MHz, 
fréquence harmonique 8 MHz (16 MHz en réception), position focale optimale 10 mm 
 
La sonde 3D est conçue à partir du même transducteur que la sonde 2D, monté sur un 
moteur assurant le balayage mécanique afin d’acquérir des images volumiques, comme décrit 
dans le chapitre 1 partie 4.3.1. Par ailleurs, le mode d’imagerie non-linéaire harmonique utilisé 
pour nos études disponible sur l’Aplio 500 est appelé CHI pour Contrast Harmonic Imaging et 
est basé sur une séquence d’inversion de phase. 
 
Positionnement de la sonde 
 
La sonde fixée à une potence est positionnée à une distance des canaux correspondant 
à sa position focale optimale, c’est-à-dire là où la résolution spatiale est la meilleure : dans 
320 µm 320 µm 
320 µm 
320 µm 
1588 µm 
(A) (B) (C) 
Figure 4 : schémas des différentes géométries de fantômes utilisés. 
(A) 6 cm de canal de 320 µm de diamètre.  
(B) 2 x 6 cm de canal de 320 µm de diamètre, connectés par 2 cm de tube de 750 µm de diamètre. 
(C) 6 cm de canal de 320 µm de diamètre, connecté par 2 cm de tube de 750 µm de diamètre à 6 cm 
de canal de 1588 µm de diamètre. 
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notre cas, 20 mm pour la sonde 2D et 10 mm pour la sonde 3D. La sonde 2D est orientée d’un 
angle estimé à environ 5 à 10° par rapport à la surface du fantôme afin de limiter les réflexions. 
La sonde 4D est placée de façon à ce que le canal soit parallèle ou perpendiculaire à chacun 
des 3 plans de l’espace. 
 
Autres paramètres d’acquisition  
 
L’amplitude dynamique (dynamic range) ainsi que les autres paramètres 
essentiellement dédiés à l’affichage n’influencent pas les données brutes acquises. Le gain est 
fixé à 80 dB et l’amplitude dynamique à 60 dB. Le filtre QScan est désactivé. 
En 2D, la cadence image est fixée à 4 Hz afin de limiter le volume de données dans une 
fenêtre de 2 cm de profondeur et 3,35 cm de large avec un fichier de 580 MB pour 3 minutes 
d’acquisition en CHI. 
En 3D, la cadence image est fixée à 1 Hz ou 2 Hz avec une fenêtre de 2 cm de profondeur 
et un angle de balayage de 5°. 
 
1.3. Traitement des données 
 
Le logiciel fourni par Canon Medical Systems permet la mesure de l’intensité moyenne 
au sein d’une région d’intérêt. En vue d’extraire les intensités en fonction des trois axes de la 
sonde qui sont nécessaires pour la caractérisation spatiale de la sonde, nous avons développé 
un logiciel complémentaire permettant d’accéder à la projection spatiale des intensités. Ce 
logiciel dédié a été développé sous Matlab par Maxandre Jacqueline lors de son stage de 
master 2 au sein du laboratoire. L’architecture et l’utilisation de ce programme sont 
présentées en annexe. 
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2. Etude de l’influence des paramètres d’acquisition 
 
Nous allons présenter ici l’étude de l’influence de deux paramètres d’acquisition qui 
agissent directement sur la physique du signal harmonique décrite au chapitre 1, sur un 
écoulement contrôlé, avec du SonoVue dilué à 5% dans un mélange glycérol-eau à 38% 
comme fixé au chapitre 2. Nous nous sommes intéressés en premier lieu à l’index mécanique, 
qui modifie l’amplitude des ondes mécaniques envoyées aux microbulles. Son choix étant 
souvent arbitraire en reposant sur l’expérience de l’opérateur, nous proposons dans cette 
partie une méthode pour évaluer son influence en vue de fixer sa valeur de manière objective. 
Le second paramètre d’intérêt était la cadence image, dont le choix résulte d’un compromis 
entre qualité de l’image, résolution temporelle et quantité de données à stocker. 
 
2.1. Influence de l’index mécanique 
 
Le choix de l’index mécanique est déterminant pour les expériences en imagerie 
quantitative car il influence le signal sur plusieurs ordres de grandeur. Ce paramètre est 
impliqué dans plusieurs processus affectant le comportement des microbulles et la qualité de 
l’image en général, en conditionnant le taux de destruction de microbulles, le contraste des 
microbulles par rapport au tissu ainsi que la profondeur de pénétration. Par ailleurs, l’index 
mécanique optimal pour l’imagerie de contraste varie selon l’appareil utilisé et la quantité de 
SonoVue injectée au patient (Cao et al. 2018; Lee et al. 2017; Song et al. 2018). C’est pourquoi 
il est essentiel d’étudier l’influence de ce paramètre dans un contexte in vitro où l’écoulement 
est contrôlé et la concentration de SonoVue connue. 
 
Définition de l’index mécanique 
 
Dans le cas de l’imagerie de contraste, l’index mécanique (IM) exprime la quantité de 
travail mécanique exercé sur une microbulle pendant la moitié d’une période ultrasonore 
(Bouakaz et al. 2007). C’est un paramètre défini pour des raisons de sécurité puisqu’il est relié 
aux effets biomécaniques d’échauffement et de cavitation2 dans les vaisseaux sanguins. Sa 
valeur est comprise entre 0 et 1,9 la valeur maximale autorisée en imagerie clinique par les 
agences réglementaires.  
C’est par définition le rapport de la pression négative maximale en mégapascal P- divisée 
par la racine carrée de la fréquence ultrasonore f0 en mégahertz : 
𝐼𝑀 =  𝑃− √𝑓0⁄         Équation 1 
La valeur affichée par les constructeurs est une estimation qui peut varier en fonction 
de leurs méthodes de calcul. Premièrement, l’IM à la zone focale peut être différent de l’IM 
maximal sur l’ensemble de l’image, puisque la pression acoustique varie considérablement en 
fonction de la profondeur et de la distance radiale. Par ailleurs, cette valeur n’est pas absolue 
                                                          
2 La cavitation désigne ici la formation de bulles de gaz suite à la propagation de l’onde acoustique. 
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en fonction du type de formation de faisceau. En pratique en imagerie de contraste, on ne 
peut pas comparer deux machines avec le même index mécanique (Dietrich et al. 2018). 
 
Index mécanique en imagerie harmonique de contraste 
 
L’index mécanique est l’un des paramètres fondamentaux de l’imagerie de contraste, 
avec des valeurs situées entre 0,1 et 0,5 en imagerie harmonique. En dessous de 0,1, les 
microbulles oscillent de manière linéaire, au-dessus de cet index mécanique les microbulles 
commencent à osciller de manière non linéaire ce qui génère les harmoniques du signal, 
jusqu’à environ 0,5 où les microbulles vont être détruites et générer des échos de haute 
intensité. Dans un contexte d’études cliniques multicentriques, il est important de noter que 
ces limites dépendent à la fois de l’appareil d’échographie et du type de microbulles utilisées 
(de Jong et al. 2009). 
Ainsi, l’objectif de notre étude est de déterminer de manière quantitative l’influence de 
l’IM sur l’intensité du signal harmonique de contraste, pour à terme déterminer la plage 
optimale de fonctionnement. 
 
Matériel et méthode 
 
Dans cette étude, la plage d’IM étudiée était de 0,10 à 0,35 pour s’assurer de fonctionner 
dans le régime d’oscillation non linéaire des microbulles de SonoVue. Les acquisitions sont 
faites avec le canal 320 µm selon la géométrie de branchement illustrée à la figure 5, à un 
débit régulé à 140 µL/min, ce qui implique une pression comprise entre 10 et 16 kPa. Dix 
valeurs d’IM ont été testées entre 0,10 et 0,35. Pour chaque valeur de l’IM, l’intensité est 
enregistrée en continu pendant 3 minutes à une cadence image de 4 Hz, dans une région 
d’intérêt de 0,6 mm de diamètre. Un contrôle final est réalisé à 30 min avec un index 
mécanique de 0,20 afin de le comparer à la valeur obtenue en milieu d’expérience au même 
index mécanique. Les mesures aux différents index mécaniques sont réalisées successivement 
au cours d’un même écoulement continu de SonoVue.  Afin d’évaluer la variabilité moyenne 
tous paramètres confondus, l’expérience a été répétée 8 fois au total, avec 3 flacons de 
SonoVue différents. 
Nous avons initié cette étude quantitative de l’intensité du signal harmonique avec la 
sonde 2D, préalablement à la 3D. Ce choix est motivé par le fait que l’inclinaison et plus 
généralement le positionnement de la sonde sont des facteurs essentiels dans la 
quantification du signal ultrasonore. Il est donc nécessaire de s’assurer d’un repositionnement 
320 µm 
Figure 5: schéma de la géométrie de fantôme utilisée pour l’étude de l’influence de l’index mécanique :   
6 cm de canal de 320 µm de diamètre. 
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exact en cas de manipulation de la sonde ou du banc de mesure (cf. chapitre 2 section 2.3.1.). 
Un dispositif de positionnement angulaire de précision dans les trois directions de l’espace 
n’étant pas à ce jour disponible pour la sonde 3D, cette étude s’est donc focalisée sur la sonde 
2D. Notons par ailleurs que pour les expériences suivantes, la sonde 3D a été mise en œuvre 
en raison des mesures relatives considérant deux canaux imagés simultanément et donc 
positionnés de la même manière par rapport à la sonde. 
 
Résultats et discussion 
 
L’intensité a été mesurée en augmentant progressivement l’index mécanique de 0,10 à 
0,35. Les intensités moyennes et l’écart-type sur 8 expériences sont représentées à la figure 
7. 
Sur la  figure 7, on observe comme attendu une augmentation non linéaire de l’intensité 
avec l’IM, correspondant au régime d’oscillation non-linéaire des microbulles dans lequel nous 
nous situons, et sans destruction des microbulles dans la plage d’IM étudiés. De nombreuses 
modélisations théoriques prévoient une relation non linéaire entre l’amplitude du second 
harmonique et la pression acoustique (de Jong et al. 1994a; de Jong et al. 1994b; Faez et al. 
2013; Sboros et al. 2002; Tu et al. 2009) en bon accord avec les observations expérimentales. 
A bas index mécanique, nos résultats observés, linéaires au premier ordre, peuvent être 
comparés aux mesures effectuées par Gauthier et al. (Gauthier et al. 2012) sur un échographe 
Philips iU22 où le SonoVue est injecté en bolus dans un fantôme cartouche de dialyse. Dans 
cette étude, le pic d’intensité (PI) et l’aire sous la courbe (AUC) augmentent linéairement avec 
l’index mécanique de 0,04 à 0,12. A des IM plus élevés, d’autres études s’intéressent au 
comportement du signal harmonique. Une étude de Shi et Forsberg sur l’agent de contraste 
Optison en suspension dans une cuve, en accord avec une étude de Morgan et al. sur trois 
IM 
Intensité (U.A.) 
± écart-type 
Coefficient 
de variabilité 
0,10 7,51 ± 0,72 10 % 
0,13 8,26 ± 1,13 14 % 
0,16 10,6 ± 1,6 15 % 
0,18 11,5 ± 1,8 16 % 
0,20 13,2 ± 2,2 17 % 
0,22 16,1 ± 3,1 19 % 
0,24 19,9 ± 3,9 20 % 
0,27 26,2 ± 5,7 22 % 
0,29 32,6 ± 7,4 23 % 
0,35 56,7 ± 11,3 20 % 
0,20 
(contrôle) 
11,0 ± 2,3 21 % 
Figure 6 : intensité moyenne en fonction de l’index mécanique sur 8 expériences. Les barres d’erreur 
indiquent l’écart type entre les 8 expériences qui est également indiqué dans le tableau. Une mesure 
de contrôle est faite à un index mécanique de 0,20 en fin d’expérience, représentée avec un léger 
décalage sur le graphique pour plus de clarté. 
0,10 à 0,20 
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différents agents de contraste (Albunex, MP1950 et Optison) en écoulement dans un capillaire 
de 200 µm, observent une augmentation non linéaire du signal harmonique rétrodiffusé en 
fonction de l’amplitude acoustique transmise (Morgan et al. 1998; Shi and Forsberg 2000). 
Cette observation a également été faite par Keravnou et al. avec du BR14 (Bracco, Suisse), un 
agent de contraste ultrasonore à membrane phospholipidique comme le SonoVue, à des 
concentrations comprises entre 0,01‰ et 0,3‰ en écoulement dans un canal de 8 mm de 
diamètre pour des IM compris entre 0 et 2,1 (Keravnou et al. 2015). 
Toutefois, au-delà de cette augmentation de la valeur moyenne d’intensité, on observe 
sur la figure 7 que les fluctuations du signal sont d’autant plus importantes que l’IM est élevé. 
Ces fluctuations plus importantes se traduisent par un écart-type élevé lors de la mesure de 
répétabilité, avec un écart-type maximal de 7,4 U.A. à 32,6 U.A., correspondant à un 
coefficient de variabilité de 23%. Les coefficients de variabilité des IM supérieurs à 0,24 sont 
tous supérieurs à 20%. Cette variabilité du signal d’autant plus importante que l’IM est élevé 
est cohérente avec les observations de Keravnou et al. et Gauthier et al. dans les études 
précédemment citées (Gauthier et al. 2012; Keravnou et al. 2015). Les fluctuations observées 
proviennent très probablement de la dispersion en taille des microbulles, entre 1 et 10 µm. 
Ainsi l’augmentation de l’IM implique une augmentation de l’amplitude des oscillations des 
microbulles qui est d’autant plus importante que leur taille augmente. Cette accentuation des 
fluctuations du signal peut également être due aux premiers effets de signaux transitoires de 
haute intensité par destruction des microbulles. 
Nos résultats montrent qu’il est nécessaire de faire un compromis entre un IM élevé 
pour obtenir des intensités les plus importantes possibles, essentiel sur des études in vitro de 
dimensions micrométriques, et limiter les fluctuations du signal, résultant dans un coefficient 
de variation trop important au-delà d’un IM de 0,20. Nous utiliserons donc des index 
mécaniques compris entre 0,10 et 0,20 qui sont un bon compromis entre intensité du signal 
et fluctuations. 
 
2.2. Cadence image 
 
La cadence image détermine la résolution temporelle. Pour effectuer une quantification 
précise, la courbe de rehaussement temps-intensité doit être échantillonnée finement, c’est-
à-dire avec une cadence image élevée qui garantit une bonne résolution temporelle. Toutefois 
l’augmentation de la cadence image se fait au détriment de la résolution spatiale. En effet, la 
cadence image en 3D est fortement conditionnée par le type de formation du faisceau et sa 
résolution spatiale dans le plan transverse dépend du nombre d’images acquises lors de 
chaque balayage : par exemple pour passer de 1 Hz à 2 Hz avec une sonde à balayage 
mécanique dans un même angle solide, le nombre de plans balayés va être divisé par deux. 
L’objectif de notre étude ici est de déterminer la fréquence de balayage optimale, à la 
fois pour la quantification liée à la résolution spatiale et pour la taille des fichiers. En effet, la 
taille des fichiers est un paramètre important à prendre en compte dans le cas d’une utilisation 
clinique et représente un réel enjeu pour l’imagerie médicale en général. Dans la pratique, sur 
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notre appareil et avec la sonde 12 MHz 3D, la cadence image est comprise entre 0,5 et 10 Hz 
en fonction des autres paramètres d’acquisition, notamment la profondeur de pénétration et 
l’angle de balayage et les volumes fichier associés sont par exemple de 3,6 MB/volume à 1 Hz 
et 1,80 MB/volume à 2 Hz3. Le choix de la cadence image résulte donc d’un compromis qui va 
à présent être déterminé objectivement par des mesures in vitro. 
 
Matériel et méthode 
 
Nous limiterons ici notre étude ici à des cadences image de 1 Hz et 2 Hz (soit 1 volume 
par seconde et 2 volumes par seconde), qui sont accessibles à tous les angles de balayage 
disponibles compris entre 5° et 30° (cf. figure 8) pour une image dans le plan axial de 2 cm de 
haut et 3,35 cm de large. La cadence image maximale disponible sur l’appareil pour le plus 
petit volume balayé obtenu avec un angle de balayage de 5° et une fenêtre de 2 mm de large 
par 11,5 mm de profondeur est de 10 Hz. L’angle de balayage est fixé à 5° et l’index mécanique 
à 0,10. Les intensités ont été analysées sur le canal de 320 µm dans la même configuration de 
branchement que pour l’étude de l’influence de l’index mécanique présentée au paragraphe 
2.1, avec une consigne de débit de 100 µL/min correspondant à des pressions comprises entre 
12 et 14 kPa. Chaque série d’acquisitions a été réalisée sur 6 minutes, pour chaque cadence 
image, d’abord à 1 Hz puis à 2 Hz. Ces expériences ont été réalisées en mesurant les intensités 
moyennes sur 3 expériences avec un même flacon de SonoVue. 
Résultats et discussion 
 
Les intensités moyennes mesurées sur un canal de 320 µm positionné le long de l’axe z 
pendant 6 minutes pour chaque cadence image sont représentées sur le graphique à la 
                                                          
3 Soit une taille de fichier de 161 MB pour une acquisition de 45 secondes. 
5° 
30° 
Plan axial Plan transverse 
Figure 7 : schéma de l’acquisition 3D : plan axial principal à gauche, et plan transverse au centre. Les 
angles balayés dans le plan transverse sont compris entre 5° et 30°. 
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Erreur ! Source du renvoi introuvable.. Les barres d’erreur représentent l’écart type sur 
l’ensemble de l’acquisition. Les moyennes des intensités ainsi que l’écart-type sur les trois 
injections sont indiquées à droite. On observe qu’il n’y a pas de différence significative sur la 
quantification du signal harmonique entre 1 Hz et 2 Hz, même s’il semble y avoir une 
diminution du signal à 2 Hz. La quantification du signal harmonique n’est donc pas altérée par 
le choix de la cadence image sur notre dispositif commercial dans la gamme étudiée.  Puisque 
l’intensité du signal ne dépend pas de ce paramètre, le choix de la cadence image à utiliser in 
vivo sera donc un compromis entre la taille des données et l’échantillonnage de la courbe 
temps-intensité. 
 
 
 
 
  
 -
  5
  10
  15
  20
In
te
n
si
té
 (
U
.A
.)
1 Hz 2 Hz
 1 Hz 2 Hz 
Injection n°1 13,8 ± 2,8 10,34 ± 1,7 
Injection n°2 7,51 ± 1,39 5,77 ± 1,51 
Injection n°3 5,98 ± 1,15 5,31 ± 1,14 
Moyenne 9,11 ± 4,16 7,14 ± 2,78 
Figure 8 : intensité moyenne sur 6 minutes d’acquisition et écart type associé, pour 3 injections du 
même flacon de SonoVue. La moyenne de ces 3 expériences est représentée à droite. En bleu les 
valeurs à 1 Hz, en orange les valeurs à 2 Hz. 
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3. Caractérisation des performances intrinsèques en 3D 
 
Pour obtenir des mesures quantitatives fiables en clinique et en pré-clinique, il est 
également essentiel de déterminer les performances intrinsèques du système d’imagerie 3D 
en mode CHI, en termes de réponse spatiale. En effet, la quantification du signal harmonique 
dépend à la fois de la sensibilité de l’échographe aux microbulles qui ne sera pas abordé dans 
cette thèse, et de sa réponse spatiale, incluant la résolution spatiale et les effets de volume 
partiel associés. La résolution spatiale en mode B est fournie par la fabriquant pour chaque 
sonde. En revanche, la résolution spatiale en mode CHI sur un écoulement d’agents de 
contraste n’est pas connue et nécessite donc des outils spécifiques pour la mesurer 
expérimentalement, ce que nous présenterons ici. De plus, cette résolution spatiale peut 
modifier la quantification du signal notamment pour les petits vaisseaux par effet de volume 
partiel qui sera détaillé par la suite. Cet effet de volume partiel intervient lorsque l’objet 
observé est plus petit que la résolution spatiale, et il existe également dans les modalités 
d’imagerie volumique que sont la TEP et l’IRM. 
 
3.1. Résolution spatiale 
 
Nous nous intéressons ici à la capacité de notre système d’imagerie à distinguer non pas 
deux microbulles de SonoVue isolées, mais deux canaux dans lesquels circulent des agents de 
contraste. Cette résolution spatiale se distingue ainsi de la résolution en mode B fondamental 
qui peut être calculée mathématiquement, pour la résolution axiale (cf. chapitre 1) : 
  𝑅𝑆𝑎𝑥𝑖𝑎𝑙𝑒 =   
𝐿𝑆𝑃
2
=  𝑛 × 𝑐𝑠𝑜𝑛 𝑓0⁄      Equation 1 
où cson est la célérité du son dans les tissus, f0 est la fréquence d’émission (fondamentale) et n 
est le nombre de cycles de l’impulsion ultrasonore. En prenant comme célérité du son la valeur 
utilisée dans les échographes de 1540 m/s, qui correspond à la célérité moyenne dans les 
tissus mous, un nombre de cycles égal à 24, la résolution axiale à la fréquence centrale des 
sondes utilisées est donc de 128 µm à 12 MHz (192 µm à la fréquence d’émission en CHI de 8 
Mhz et 96 µm à la fréquence de réception de 16 MHz). Ce calcul ne prend cependant pas en 
compte l’épaisseur de coupe qui modifie en pratique la répartition spatiale du signal et donc 
la résolution spatiale. 
En revanche, en imagerie harmonique, des fréquences différentes sont utilisées en 
émission et en réception et la formation de faisceau n’est pas la même qu’en mode B 
fondamental donc on ne peut pas déterminer la résolution aussi directement. En pratique, 
l’utilisation de l’imagerie harmonique des tissus (THI : Tissue Harmonic Imaging) permet une 
meilleure visualisation des lésions et un diagnostic plus précis, en particulier chez le patients 
                                                          
4 Le nombre de cycles est typiquement de 2 pour le mode B fondamental. En revanche en imagerie 
harmonique l’impulsion doit être suffisamment longue pour affiner le spectre et éviter le 
recouvrement fréquentiel, donc n est supérieur à 2, ce qui a pour conséquence la dégradation de la 
résolution spatiale. 
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obèses (Anvari et al. 2015; Choudhry et al. 2000; Rezaei-Dalouei et al. 2018). Ceci est lié à la 
fois à une meilleure résolution axiale par augmentation de la fréquence, et à un faisceau plus 
étroit puisque la réponse harmonique est principalement générée au centre du faisceau 
(Pinton et al. 2009; Pinton et al. 2011). Toutefois, il n’y a à notre connaissance pas d’études 
mesurant la résolution spatiale sur un écoulement d’agents de contraste. C’est pourquoi nous 
allons la déterminer expérimentalement, en faisant l’image d’un objet de taille inférieure à la 
résolution spatiale qui peut être considéré comme ponctuel. L’image d’un objet ponctuel par 
un appareil non parfait (ayant une résolution spatiale finie) a une intensité distribuée en 
gaussienne centrée autour de la position de l’objet appelée fonction d’étalement du point. La 
résolution spatiale peut être déterminée expérimentalement comme la largeur à mi-hauteur 
de cette gaussienne, comme illustré à la figure 10. 
 
 
Matériel et méthode 
 
Pour cette étude, nous utilisons des canaux de 320 µm, situés dans la gamme de taille 
des petits vaisseaux sanguins irriguant les tumeurs. Ces canaux sont également suffisamment 
petits par rapport à la résolution spatiale attendue de l’ordre du millimètre, et suffisamment 
gros pour assurer un rapport signal à bruit élevé permettant d’imager l’écoulement dans de 
bonnes conditions. La géométrie de branchement, illustrée à la figure 11, comporte deux 
canaux séparés d’une distance connue de 3 mm qui permet de déduire la taille d’un pixel. 
L’image de ces deux canaux est acquise simultanément pendant 45 secondes à un débit régulé 
à 140 µL/min soit une pression d’environ 10 kPa, une cadence image de 1 Hz et un angle de 
Figure 9 : fonction d’étalement du point en rouge en forme de gaussienne, et largeur à mi-hauteur 
(FWHM : Full width at half-maximum).  
Source : https://en.wikipedia.org/wiki/Full_width_at_half_maximum (CC BY-SA 3.0) 
320 µm 
320 µm 
Figure 10 : schéma de la géométrie de fantôme utilisée pour l’étude de la résolution spatiale : 2 x 6 cm 
de canal de 320 µm de diamètre, connectés par 2 cm de tube de 750 µm de diamètre. Ces canaux sont 
espacés latéralement de 3 mm et sont placés à la même distance de la sonde. 
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balayage de 5°. Afin d’évaluer un éventuel effet sur la résolution spatiale, les acquisitions sont 
réalisées à des index mécaniques de 0,10 et 0,20 et sur des canaux situés à 1 ou 2 cm de 
distance de la sonde : 1 cm est la distance focale optimale de la sonde. Afin d’obtenir les 
résolutions spatiales suivant les 3 axes, les canaux sont placés parallèlement à l’axe Z puis 
parallèlement à l’axe X (cf. figure 8 page 136). 
Figure 11 : images des données brutes du plan de coupe principal (plan axial x-y puis plan transverse 
y-z) ouvertes avec le programme Ultrasound_4D_Images_Analyser sous Matlab, et déconvolutions 
gaussiennes associées à la région d’intérêt encadrée en rouge sur les images. 
X X 
Y Y 
// X // Y 
Y 
Z 
// Z 
interface 
Z 
X 
Y 
X Z Y 
Rotation sonde 
90° 
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Pour extraire la résolution spatiale des images acquises, nous avons mis en œuvre le 
logiciel mentionné dans la partie 1.3 et détaillé en annexe. Plus précisément il s’agissait de 
projeter les intensités brutes des pixels selon l’axe étudié, en choisissant des régions d’intérêt 
tracées en rouge sur la figure 12 : 
- selon l’axe Y, dans le plan axial x-y pour la résolution spatiale axiale 
- selon l’axe X, dans le plan axial x-y pour la résolution spatiale latérale 
- selon l’axe Z, dans le plan transverse y-z reconstruit (obtenu en tournant la sonde d’un 
angle de 90° par rapport aux acquisitions précédentes). 
La résolution spatiale est alors déterminée en mesurant la largeur à mi-hauteur en pixels de 
la projection de l’image de chaque canal une fois les distributions gaussiennes déconvoluées 
par la fonction Matlab peakfit.m. Les résultats de la déconvolution gaussienne des signaux 
sont représentés sur les graphes en dessous des images correspondantes à la figure 12 : les 
données brutes sont en bleu, les gaussiennes sont en vert pâle et la somme des deux 
gaussiennes est en rouge. Les distances connues entre les deux canaux et entre le canal et la 
surface du fantôme permettent ensuite de convertir ces données en millimètres.  
 
Résultats et discussion 
 
Les résolutions spatiales mesurées selon les trois directions axiale, latérale et transverse 
sont indiquées dans le tableau 1. 
Toutes directions confondues, les résolutions spatiales mesurées en CHI 3D sont 
comprises entre 0,85 et 2,2 mm, ce qui est fortement dégradé par rapport aux résolutions 
théoriques en mode B fondamental, de l’ordre de la centaine de micromètres. Plus 
précisément, les résolutions spatiales obtenues à la position focale optimale de la sonde, c’est-
à-dire pour un canal positionné à 10 mm de la sonde, et pour un IM de 0,10 à une cadence 
image de 1 Hz sont de 0,87 mm pour la résolution axiale ; 1,66 mm pour la résolution latérale 
et 2,07 mm pour la résolution transverse. On retrouve la même tendance qu’en imagerie 
mode B 2D où la résolution axiale est généralement meilleure que la résolution latérale qui 
est elle-même meilleure que la résolution transverse. Ici toutefois la résolution transverse ne 
correspond pas à l’épaisseur de coupe comme en imagerie 2D mais représente la résolution 
dans le plan reconstitué après balayage mécanique. Ainsi, la dégradation de la résolution 
IM 
profondeur 
(mm) 
RS axiale (// Y) 
Plan axial X-Y 
RS latérale (// X) 
Plan axial X-Y 
RS transverse (// Z) 
Plan transverse Y-Z 
reconstruit 
0,10 
10 
0,87  ± 0,28 1,66 ± 0,35 2,07 ± 0,38 
0,20 1,08  ± 0,29 1,92 ± 0,36 2,22 ± 0,39 
0,10 
20 
0,85  ± 0,33 1,80 ± 0,41 2,07 ± 0,43 
0,20 1,03  ± 0,34 2,07 ± 0,43 2,22 ± 0,44 
Tableau 1 : valeurs des résolutions spatiales transverse (selon x), latérale (selon y) et axiale (selon z) 
mesurées expérimentalement sur le plan axial et le plan transverse reconstruit. 
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transverse par rapport à la résolution latérale est attendue puisqu’il s’agit du plan reconstitué 
dans le premier cas et du plan principal dans le second cas. Par ailleurs pour illustrer l’influence 
de cette différence de résolution spatiale dans le plan latéral et dans le plan transverse, des 
mesures ont été réalisées en positionnant le canal le long de l’axe X dans le plan axial et le 
long de l’axe Z dans le plan transverse, en effectuant une rotation horizontale de la sonde d’un 
angle de 90°. Pour une mesure d’intensité moyenne de 8,5 U.A. parallèlement à Z, l’intensité 
correspondante parallèlement à X était de 4,7 U.A.. Nous observons donc un rapport de 1,8 
entre les deux positionnements perpendiculaires de la sonde. Cette différence provient 
principalement de la différence de résolution spatiale mais également des difficultés de 
positionnement précis du volume d’intérêt. 
De plus, on observe une dégradation de la résolution latérale au-delà de la zone focale 
de la sonde, de 1,66 mm à 10 mm de profondeur contre 1,80 mm à 20 mm de profondeur (à 
un IM de 0,10). En revanche, la profondeur n’affecte pas les résolutions axiale et transverse. 
Ceci est lié à la géométrie du faisceau, qui s’élargit en divergeant au-delà de la zone focale 
comme décrit au chapitre 1 paragraphe 5.1.1, mais qui n’affecte pas la longueur de l’impulsion 
ni la reconstitution du plan transverse. 
 Par ailleurs, des mesures ont également été faites à une cadence image de 2 Hz et ne 
mettent pas en évidence une différence significative des résolutions mesurées, ce qui est en 
accord avec l’absence de modification du signal observée dans l’étude sur l’influence de la 
cadence image. 
Enfin, on observe une dégradation des résolutions spatiales à un index mécanique de 
0,20, de l’ordre de 20 à 25%. Ceci est probablement du à la dispersion en taille des microbulles 
qui module la réponse harmonique en fonction de l’IM, et à la sensibilité de la sonde qui va 
détecter une partie des signaux qui étaient situés en dessous du seuil de détection à un index 
mécanique plus bas. 
Pour conclure, les résolutions spatiales que nous avons mesurées in vitro sont de l’ordre 
du millimètre et varient d’un facteur 2,4 entre les deux plans axial et transverse 
perpendiculaires. Ceci joue probablement sur la quantification comme nous avons pu le voir 
à titre illustratif en modifiant le positionnement de la sonde. Si la résolution spatiale influence 
la quantification du signal, cela implique un effet de volume partiel auquel nous allons à 
présent nous intéresser. 
 
3.2. Effet de volume partiel 
 
L’effet de volume partiel, bien connu en imagerie 3D et en particulier en TEP, est un effet 
observé lorsque la taille de l’objet à imager est inférieure à la résolution spatiale intrinsèque 
du détecteur et implique un biais quantitatif par sous-évaluation de l’intensité du signal. Cette 
différence d’intensité fausse donc directement le processus de quantification du signal et peut 
introduire des biais importants lors de l’imagerie de petites tumeurs. Dans le cadre de la DCE-
US 3D, on s’attend à voir ses effets sur la quantification en raison de la résolution spatiale 
dégradée de l’ordre du millimètre. Après avoir brièvement rappelé les deux phénomènes à 
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l’origine de l’effet de volume partiel, je présenterai les expériences menées pour sa 
caractérisation. 
L’effet de volume partiel est la conséquence de deux phénomènes distincts qui 
modifient les valeurs d’intensité affichées : d’une part l’effet de floutage et d’autre part l’effet 
de fraction tissulaire. 
Le premier effet est le floutage de l’image 3D lié à la résolution spatiale intrinsèque du 
système d’imagerie. En effet, le signal obtenu de l’image résulte de la convolution de l’objet 
et de la fonction d’étalement du point5, qui implique un signal étalé au-delà de la l’objet et de 
moindre intensité comme illustré à la figure 13. Cet effet a donc non seulement une 
conséquence sur l’aspect de l’image, mais également dans le cadre de l’imagerie quantitative 
sur la valeur du signal mesuré. 
Le second effet appelé effet de fraction tissulaire est lié à l’échantillonage numérique de 
l’image lorsque les contours réels de l’objet ne correspondent pas aux voxels de l’image 
comme illustré à la figure 14. Cet effet est donc présent quelle que soit la résolution du 
système d’imagerie. En pratique, l’intensité des voxels situés aux interfaces entre deux types 
de tissus différents est la moyenne des intensités de ces tissus sous-jacents. 
                                                          
5 La fonction d’étalement du point, aussi appelée réponse impulsionnelle du système d’imagerie, est 
l’image d’un objet source ponctuel. On considère généralement sa largeur à mi-hauteur comme valeur 
de résolution spatiale. 
Figure 12 : objet observé (à gauche) et image de cet objet (à droite). On observe l’étalement du signal 
de l’objet lié à l’effet de volume partiel : l’image de l’objet apparait plus large et d’intensité plus faible 
que l’objet imagé (Soret et al. 2007). 
Figure 13 : répartition de l’intensité sur la grille de voxels schématisée ici en 2D sur une grille de pixels : 
à gauche, l’objet réel et à droite l’image mesurée (Soret et al. 2007). 
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Comme indiqué dans le chapitre 1, il existe aujourd’hui très peu d’équipes qui exploitent 
l’échographie de contraste 3D et il n’y a pas d’études ayant exploré les effets de volume partiel 
sur ce système d’imagerie à notre connaissance. L’enjeu de notre étude est de mettre en 
évidence l’existence d’un effet de volume partiel sur la quantification du signal issu des 
acquisitions 3D. 
 
Matériel et méthode 
 
Comme développé au chapitre 1 paragraphe 4.2.2. concernant la quantification et 
l’analyse du signal de contraste, l’intensité du signal est proportionnelle à la quantité de 
microbulles dans la région d’intérêt. Afin d’appréhender les effets de volume partiel sur la 
quantification du signal issu des acquisitions 3D, nous allons donc comparer l’intensité du 
signal dans deux canaux de taille différente. La géométrie de branchement, illustrée à la figure 
15, comporte deux canaux de diamètres 320 µm et 1588 µm reliés afin de garantir le même 
débit et la même concentration de microbulles dans chaque canal. Le premier canal de 320 
µm de diamètre est inférieur à la résolution spatiale que nous avons déterminée 
préalablement au paragraphe 3.1 et le second canal de 1588 µm de diamètre est proche de 
ces résolutions spatiales comprises entre 0,85 et 2,2 mm. Trois injections ont été réalisées et 
pour chacune d’entre elles, l’image de ces deux canaux est acquise simultanément pendant 2 
minutes à un débit régulé à 140 µL/min soit une pression d’environ 10 kPa, et un index 
mécanique de 0,10. Par ailleurs, pour distinguer la part de l’effet de volume partiel provenant 
de l’effet de floutage de celle provenant de l’effet de fraction tissulaire, nous avons comparé 
les intensités obtenues à 1 Hz et à 2 Hz de cadence image, puisque cela change 
l’échantillonnage des plans acquis au cours d’un même balayage. Afin de réaliser la 
quantification du signal, un volume d’intérêt (VOI) est positionné au plus proche des bords de 
chaque canal comme illustré à la figure 16 : pour le canal de 320 µm, le VOI est de dimensions 
0,31 x 0,31 x  5 mm3 (0,49 mm3) et pour le canal de 1588 µm, le VOI est de dimensions 1,56 x 
1,56 x 5 mm3 (12,2 mm3). Le nombre de microbulles contenues dans chaque volume d’intérêt 
(A) 320 µm 
(B) 1588 µm 
Figure 14 : schéma de la géométrie de fantôme utilisée pour l’étude de l’effet de volume partiel : 6 cm 
de canal de 320 µm de diamètre, connecté par 2 cm de tube de 750 µm de diamètre à 6 cm de canal 
de 1588 µm de diamètre. Ces canaux sont placés à la même distance de la sonde. 
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étant différent et proportionnel au volume, on nous nous sommes donc intéressés aux 
intensités normalisées par le volume (ou le nombre de voxels), en données brutes, fournies 
par le logiciel UltraExtendFX. De plus, les valeurs d’intensité sont moyennées sur les 2 minutes 
d’écoulement. Les intensités analysées dans notre étude sont donc la moyenne sur 2 minutes 
des données brutes, normalisées par le volume d’intérêt. En l’absence d’effet de volume 
partiel, on devrait donc observer la même intensité dans les deux canaux. 
 
Résultats et discussion 
 
L’intensité moyenne mesurée dans le canal de 1588 µm est de 42,4 U.A. contre 18,6 U.A. 
dans le canal de 320 µm à la fréquence d’acquisition de 1 Hz, soit un rapport d’intensités de 
2,28. Les rapports de ces intensités pour les deux cadences image analysées sont représentées 
à la figure 17 : l’intensité du signal dans le canal de 320 µm est significativement inférieure à 
l’intensité mesurée dans le canal de 1588 µm, et ce avec un même débit de microbulles, ce 
qui est en faveur de l’existence d’un effet de volume partiel lié à la résolution spatiale 
dégradée en 3D. On observe des résultats similaires à un index mécanique de 0,20. 
Par ailleurs, nous avons étudié l’effet de volume partiel provenant de l’échantillonnage 
de l’image en faisant des acquisitions à 1 Hz et 2 Hz. On observe une légère augmentation du 
rapport de la moyenne des intensités de 2,28 à 1 Hz à 3,00 à 2 Hz qui n’est toutefois pas 
Figure 15 : à gauche : image en mode CHI du plan axial principal et représentation schématique du 
volume d’intérêt sélectionné en magenta. A droite : interface graphique du logiciel UltraExtendFX pour 
le choix des volumes d’intérêt dans le canal de 320 µm et le canal de 1588 µm. 
Canal 1588 µm 
Canal 320 µm 
X 
Y 
Z 
X 
Y 
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significative, en accord avec les observations précédentes sur l’effet de la cadence image sur 
la quantification. 
 
La différence d’intensités entre le canal inférieur à la résolution spatiale et le canal de 
l’ordre de la résolution spatiale est dans un rapport supérieur à celui reporté dans la littérature 
en TEP, avec un écart de l’ordre de 20% entre les images traitées par un algorithme de fonction 
d’étalement du point et les images non traitées en TEP  (Munk et al. 2017). Par ailleurs, l’effet  
d’échantillonnage, présent uniquement aux interfaces entre deux tissus différents, dans notre 
cas le canal rempli d’agents de contraste et le matériau du fantôme environnant, est souvent 
corrigé par des algorithmes dédiés en IRM (Heiberg et al. 2008). Il serait intéressant de 
développer des méthodes similaires en DCE-US pour corriger les valeurs d’intensités aux 
interfaces entre les vaisseaux et le tissu environnant. 
L’augmentation du signal dans le canal de 1588 µm est à moduler par la grande 
variabilité d’intensité. Celle-ci pourrait être liée à la dynamique d’écoulement des microbulles, 
en particulier au phénomène de flottaison des microbulles à la surface du canal, déjà observée 
expérimentalement au sein du laboratoire dans des tubes de 2 mm de diamètre avec un 
écoulement assuré par une pompe péristaltique. Elle pourrait également être due à l’effet 
d’écrantage relevé dans la littérature pour de fortes concentrations de microbulles (Lampaskis 
and Averkiou 2010) : en effet, nous observons une intensité rétrodiffusée plus importante sur 
le dessus du canal de 1588 µm illustrée à la figure 18, qui pourrait masquer le reste du signal 
par effet d’écrantage ou d’atténuation en profondeur. Les microbulles pourraient également 
former des agrégats qui changeraient leur interaction physique avec le signal incident. 
Cadence 
image 
Rapport des intensités  
Canal 1588 µm / Canal 320 µm 
(Moyenne ± écart-type) 
1 Hz 2,28 ± 0,42 
2 Hz 3,00 ± 0,62 
Figure 16 : rapport des intensités mesurées dans le canal de 320 µm et dans le canal de 1588 µm, pour 
3 injections. Les barres d’erreur représentent l’écart type sur les 2 minutes d’acquisition. L’intensité 
moyenne sur les 3 injections est représentée en violet, avec l’écart-type entre les valeurs moyennes de 
ces trois injections. 
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Figure 17 : plan axial (haut) et plan transverse (bas) du fantôme, au niveau du canal de 1588 µm 
indiqué par la flèche orange. On observe une intensité plus élevée en haut du canal de 1588 µm. 
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4. Conclusion 
 
Afin de s’assurer de la fiabilité des mesures quantitatives en DCE-US 3D, nous avons 
cherché à caractériser l’influence des paramètres d’acquisition encore mal maîtrisés en mode 
contraste afin de choisir les paramètres optimaux ; puis nous avons déterminé les 
performances intrinsèques du système pour imager des microbulles en écoulement, sur la 
résolution spatiale et l’évaluation d’un effet de volume partiel. 
Concernant les paramètres d’acquisition, nous avons observé une augmentation de 
l’intensité du signal harmonique avec l’index mécanique, en cohérence avec les résultats 
obtenus expérimentalement et modélisés dans la littérature. Pour avoir l’intensité la plus 
importante possible étant donné les dimensions micrométriques du canal, tout en limitant les 
fluctuations du signal, il est nécessaire de faire un compromis : nous utiliserons donc par la 
suite des IM compris entre 0,10 et 0,20. Par ailleurs, la cadence image de 1 Hz ou 2 Hz n’avait 
pas d’effet significatif sur l’intensité mesurée. Cette cadence image sera donc choisie en 
fonction des besoins d’échantillonnage du signal de rehaussement, tout en limitant au 
maximum le volume de données. Avec la multiplication des examens d’imagerie, le stockage 
fiable et sécurisé de grandes quantités de données médicales est en effet un défi grandissant 
pour les centres hospitaliers. 
Par rapport aux performances intrinsèques du système, nous avons pu observer une 
résolution spatiale dégradée en imagerie harmonique de l’ordre de 0,9 à 2,1 mm. Ceci est à 
prendre en compte pour l’imagerie de petites tumeurs ainsi que pour la mesure de la fonction 
d’entrée artérielle utilisée dans certaines méthodes de quantification. En effet, cette 
résolution spatiale dégradée est à l’origine d’un effet de volume partiel avec la modification 
de l’intensité observée en fonction de la taille du canal où circulent les agents de contraste. 
Pour restituer l’articulation de cette thèse, j’ai présenté tout d’abord les études in vitro 
essentielles pour caractériser les performances instrumentales, qu’il est nécessaire de 
connaître pour l’évaluation des biomarqueurs d’imagerie quantitative. A partir de ces 
paramètres optimisés, l’étape suivante qui sera présentée au chapitre 4 est d’étudier ce 
dispositif d’imagerie 3D dans une situation pré-clinique en vue de déterminer son apport par 
rapport à la 2D mais également sa faisabilité méthodologique.  
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Annexe : acquisition et traitement des données  
 
Format de données 
Comme déjà souligné au chapitre 2, les images sont acquises en données brutes, c’est-
à-dire non compressées en termes d’amplitude dynamique du signal. L’utilisation de ces 
données dites linéaires par rapport aux données habituellement fournies, qui ont subi une 
compression logarithmique, permet une approche plus précise pour la quantification puisque 
la concentration de microbulles est proportionnelle à l’intensité du signal. C’est pourquoi cette 
approche est recommandée par l’EFSUMB (Dietrich et al. 2012) puisqu’elle limite les erreurs 
diagnostiques en quantification (Peronneau et al. 2010). 
 
Acquisition 
En 2D, les données sont acquises sur une durée de 3 minutes à une cadence image de 4 
Hz. Elles sont ensuite analysées et exploitées à partir des données brutes via l’interface 
UltraExtendFX fournie par le constructeur (Canon Medical Systems, Japon). Cette interface 
permet de segmenter les régions d’intérêt et d’en extraire l’intensité moyenne sur cette 
région d’intérêt. 
En 3D, la durée maximale d’acquisition est de 2 minutes car elle est conditionnée par la 
mémoire de l’appareil d’imagerie. Jusqu’à 120 images peuvent être acquises sur une durée de 
2 minutes avec une cadence image à 1 Hz (1 vps), et ensuite être exploitées via l’interface 
UltraExtendFX. Cependant, un programme Matlab spécifique a été développé pour cette 
étude afin d’effectuer des analyses non disponibles sur l’interface constructeur : l’analyse de 
l’intensité des pixels individuels dans les 3 plans de l’espace. Dans ce cas, les images doivent 
être extraites via le logiciel constructeur Raw Data Export (Canon Medical Systems, Japon) afin 
d’accéder aux données brutes, ce qui limite les données à environ 40 images pour des raisons 
de processeur. 
 
Traitement des données 
Les données 3D sont exploitées et analysées dans l’environnement Matlab développé 
par Maxandre Jacqueline lors de son stage de master 2 au sein du laboratoire. Ce programme 
orienté objet est basé sur le schéma « modèle-vue-contrôleur » (MVC) dont le concept général 
est illustré à la figure 19 : le Contrôleur est le chef d’orchestre du programme, il est chargé 
d’appeler d’une part les méthodes du Modèle, qui s’occupe du traitement de données, et 
d’autre part les méthodes de la Vue, qui s’occupe de l’affichage. Le Modèle modélise la tâche 
à effectuer, ici créer un logiciel d’analyse d’images ultrasonores 4D en l’organisant en un 
système d’objets dotés de propriétés (leurs caractéristiques) et capables de méthodes (leurs 
actions) sur le reste des objets avec lequel il est en interaction. La Vue s’occupe de l’affichage 
des données mises à jour dans le modèle. L’utilisateur interagit avec ce programme via 
l’interface homme-machine, d’où il utilise le Contrôleur, et où il voit ce qui est affiché par la 
Vue. 
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La structure du programme Ultrasound_4D_Images_Analyser est schématisée à la figure 20 
et le code complet est disponible à l’adresse  
https://github.com/MaxandreJ/Ultrasound_4D_Images_Analyser. Les fonctions principales 
sont retranscrites dans ce manuscrit à la fin de l’annexe. 
Modèle 
(traitement 
données)
manipule
Contrôleur
utilise
utilisateur
voit
Vue (affichage)
met à 
jour
Figure 18 : représentation schématique d’une architecture « modèle-vue-contrôleur » en 
programmation orientée objet. 
Graphique 
Lancer programme  
fprogramm 
IHM 
Contrôleur 
Modèle Vue 
Volumes Region_interet Sous_echantillonnage 
Pics 
Volumes_VoxelData_bin 
Volumes_dossier_mat 
Volumes_fichier_mat 
Volumes_RawData_bin 
Region_interet_rectangle 
Region_interet_polygone 
Figure 19 : représentation schématique simplifiée du programme Ultrasound_4D_Images_Analyser. 
IHM : interface homme-machine. (Maxandre Jacqueline, 
https://github.com/MaxandreJ/Ultrasound_4D_Images_Analyser) 
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L’interface  homme-machine, aussi appelée interface graphique utilisateur, visible à la 
figure 21, apparaît après le lancement de la fonction launch_program.m. L’utilisateur interagit 
alors cette l’interface, la première étape consiste à sélectionner les images à charger. Une fois 
le fichier de données brutes chargé, le logiciel permet d’ouvrir chaque plan de l’image (cf.  
figure 8) en utilisant les touches du clavier : plan axial, plan latéral, plan transverse mais aussi 
les représentations x-temps, y-temps et z-temps. 
 
 
Pour extraire les intensités sur le plan choisi, qui peut donc être le plan principal 
d’imagerie ou l’un des autres plans reconstruits, on peut ensuite choisir une région d’intérêt 
en sélectionnant un rectangle sur l’image ou en entrant les coordonnées, puis tracer le 
graphique correspondant en moyennant sur les autres coordonnées. Les pics d’intensité sont 
ensuite extraits pour être déconvolués grâce à la fonction Matlab peakfit.m. 
  
Figure 20 : interface graphique utilisateur (aussi appelée interface homme-machine). 
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Programme « Ultrasound_4D_Images_Analyser-master » 
 
https://github.com/MaxandreJ/Ultrasound_4D_Images_Analyser 
 
%%%%%%%%%%%      CONTRÔLEUR      %%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
 
classdef Controleur < handle 
    % Le controleur est le chef d'orchestre du programme. C'est cette classe qui est chargée d'appeler les 
méthodes du modèle (traitement des données) et les méthodes de la vue (affichage). 
       
    properties 
        modele % le modèle s'occupe du traitement des données  
        vue % la vue s'occupe de l'affichage 
    end 
     
    methods 
        function soi = Controleur(modele) 
            % Constructeur du contrôleur, qui prend le modèle en entrée et qui instancie la vue 
            soi.modele = modele; 
            soi.vue = Vue(soi); 
        end 
                 
        function charger_volumes_RawData_bin(soi) 
            % charge un dossier, composé de fichiers au format .bin encodés RawData, dans le programme 
                         
            % le modèle instancie un élément de Volumes_RawData_bin 
            soi.modele.creer_volumes_RawData_bin; 
             
            % On charge les volumes (la fonction de chargement a le même nom mais est implémentée 
différemment suivant l'instanciation à la ligne précédente, cf concept de 'polymorphisme' en programmation 
orientée objet 
            soi.modele.volumes.charger; 
        end 
         
        function charger_volumes_VoxelData_bin(soi) 
            % charge un dossier, composé de fichiers au format .bin encodés VoxelData 
            soi.modele.creer_volumes_VoxelData_bin; 
            soi.modele.volumes.charger; 
        end 
         
        function selectionner_manuellement_region_interet(soi,coordonnee_axe1_debut,... 
    coordonnee_axe1_fin,coordonnee_axe2_debut,coordonnee_axe2_fin) 
            % sélectionne une région d'intérêt rectangulaire après avoir entré les coordonnées dans l'interface 
graphique 
 
            % on instancie une région d'intérêt rectangulaire 
            soi.modele.creer_region_interet_rectangle; 
             
            % on sélectionne la région d'intérêt 
            soi.modele.region_interet.selectionner_manuellement(coordonnee_axe1_debut,... 
        coordonnee_axe1_fin,coordonnee_axe2_debut,coordonnee_axe2_fin); 
        end 
         
        function selectionner_visuellement_region_interet_rectangulaire(soi) 
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            % sélectionne une région d'intérêt rectangulaire après avoir l'avoir tracé sur l'image (après avoir fait clic 
droit sur l'image > sélectionner une région d'intérêt > rectangle) 
             
            % on instancie une région d'intérêt rectangulaire 
            soi.modele.creer_region_interet_rectangle; 
             
            % on indique à l'interface que l'on veut effectuer la sélection sur l'image 
            soi.vue.choisir_axe_image; 
             
            % On sélectionne la région d'intérêt en la traçant sur l'image 
            soi.modele.region_interet.selectionner_visuellement; 
        end 
         
    end 
end 
 
%%%%%%%%%%%      MODÈLE      %%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
 
classdef Modele < handle 
    % Classe parente des autres classes du modèle. 
    % Le modèle modélise la tâche à effectuer (créer un logiciel d'analyse d'images ultrasonores 4D en 
l'organisant en un système d'objets dotés de propriétés (caractéristiques) et capables de méthodes (actions) 
sur le reste des objets avec lesquels il est en interaction. 
     
    %% Propriétés observables : un changement dans ces propriétés pourra notifier la vue. Le modèle n'appelle 
jamais la vue mais la vue réagit pourtant. C'est grâce à ce principe, appelé patron de conception 
observé/observeur que l'on rend le modèle indépendant de la vue (puisqu'elle n'y est jamais mentionnée). 
    properties (SetObservable) 
        image 
        chemin_donnees 
        donnees_region_interet 
        abscisses_graphique 
        ordonnees_graphique 
        vecteur_temps_echantillonnage_normal 
        vecteur_temps_sous_echantillonnage 
        […] 
    end 
     
    %% Propriétés qui sont les enfants du modèle 
    properties 
        volumes 
        region_interet 
        graphique 
    end 
         
    methods         
                 
        function creer_volumes_RawData_bin(soi) 
            % Instanciation des volumes provenant d'un dossier de 
            % RawDataXXX.bin correspondant aux volumes 3D à différents pas de temps 
            % du volumes 4D à reconstituer 
            soi.volumes = Volumes_RawData_bin(soi); %On indique à l'enfant son parent 
        end 
         
        function creer_volumes_VoxelData_bin(soi) 
            % Instanciation des volumes provenant d'un dossier de 
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            % VoxelDataXXX.bin correspondant aux volumes 3D à différents pas de temps 
            % du volumes 4D à reconstituer 
            soi.volumes = Volumes_VoxelData_bin(soi); %On indique à l'enfant son parent 
        end 
 […] 
    end 
end 
 
%%%%%%%%%%%      VOLUMES    %%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
 
classdef (Abstract) Volumes < handle 
    % Classe abstraite contenant les propriétés et méthodes communes aux différentes formats de fichiers à 
charger contenant des volumes 
     
    properties 
        modele 
        donnees % L'ensemble des données, soit les données 4D 
        ordre_axes = [1,2,3,4] % 1 représente X, 2 -> Y, 3 -> Z, 4 -> Temps 
                                % L'ordre des axes est signifié par l'ordre dans la liste. Par exemple, [1,2,3,4] correspond à 
une image affichée avec en abscisses X, en ordonnées Y, en 3ème dimension Z et en 4ème dimension le temps 
        taille_axes_enregistree % Pour ne pas avoir à calculer toujours la taille des axes, on l'enregistre dans cette 
propriété 
        coordonnee_axe3_selectionnee = 1 
        coordonnee_axe4_selectionnee = 1 
        chemin_a_afficher 
        vue_choisie = 0 
    end 
     
    properties (Dependent) 
        taille_axes 
    end 
     
    methods (Abstract) 
        charger(soi) % La manière de charger est propre à chacun des formats cette méthode est donc abstraite et 
implémentée dans les classes concrètes qui héritent de cette classe 
    end 
     
    methods 
         
        function valeur = get.taille_axes(soi) 
            % Pour obtenir la taille des axes actuelle à chaque appel de soi.taille_axes (propriété calculée au 
moment où on veut savoir sa valeur) 
           valeur=[size(soi.donnees,1), size(soi.donnees,2), size(soi.donnees,3), size(soi.donnees,4)]; 
           % Pour éviter des calculs permanents, on l'enregistre dans une propriété 
           soi.taille_axes_enregistree=valeur; 
        end         
         
        function mettre_a_jour_image_clavier(soi,eventdata) 
            % Réagit à une pression d'un bouton sur le clavier et met à jour l'image en conséquence 
            donnees_4D = soi.donnees; 
            orientation_plan_affichage_actuel = soi.vue_choisie; 
  
            % On ajoute la possibilité à l'utilisateur de choisir l'orientation de son plan et naviguer entre les images 
au moyen des flèches multidirectionnelles 
            if soi.coordonnee_axe3_selectionnee>=1 && soi.coordonnee_axe3_selectionnee<=soi.taille_axes(3) && 
soi.coordonnee_axe4_selectionnee>=1 && soi.coordonnee_axe4_selectionnee<=soi.taille_axes(4) 
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                switch eventdata.Key 
                    %% Naviguer entre les images à l'aide des flèches multidirectionnelles 
                    case  'rightarrow' 
                        soi.coordonnee_axe3_selectionnee=soi.coordonnee_axe3_selectionnee+1; 
                        if soi.coordonnee_axe3_selectionnee>soi.taille_axes(3) 
                            soi.coordonnee_axe3_selectionnee=soi.taille_axes(3); 
                        end 
 […] 
                    %% Naviguer entre les orientations de plans à l'aide des chiffres du clavier 
                    case {'0','numpad0'} 
                        %% Si l'orientation du plan d'affichage n'est pas 0 (plan axial) 
                        if orientation_plan_affichage_actuel ~= 0; 
                            %% On revient à l'orientation 0 
                            donnees_4D = 
Volumes.revenir_ordre_axes_original(donnees_4D,orientation_plan_affichage_actuel); 
                        end; 
                        %% après modification, le plan d'affichage est 0 (plan axial) 
                        orientation_plan_affichage_actuel = 0; 
                        %% L'ordre des axes a changé, on le met à jour 
                        soi.ordre_axes = [1,2,3,4]; % plan axial (x-y) 
                    case {'1','numpad1'} 
                        %% Si l'utilisateur a tapé 1 (plan latéral), on choisit 1  comme plan d'affichage 
                        orientation_plan_affichage_choisi = 1; 
                        %% Si le plan d'affichage 1 n'a pas déjà été choisi... 
                        if orientation_plan_affichage_choisi ~= orientation_plan_affichage_actuel 
                            % On réordonne les axes des données en [1,2,3,4] 
                            donnees_4D = 
Volumes.revenir_ordre_axes_original(donnees_4D,orientation_plan_affichage_actuel); 
                            % Puis on applique la permutation vers l'axe choisi 
                            donnees_4D = Volumes.permuter(donnees_4D,orientation_plan_affichage_choisi); 
                        end; 
                        % L'orientation du plan de l'affichage est maintenant 1 (plan latéral) 
                        orientation_plan_affichage_actuel = 1; 
                        % L'ordre des axes a changé, on le met à jour 
                        soi.ordre_axes = [1,3,2,4]; % plan latéral (x-z) 
 […] 
                end 
            end 
             
            %% On donne à la propriété donnees le fruit de nos changements d'axes 
            soi.donnees = donnees_4D; 
             
            %% On enregistre le résultat des changements 
            soi.vue_choisie = orientation_plan_affichage_actuel; 
            soi.modele.image = 
donnees_4D(:,:,soi.coordonnee_axe3_selectionnee,soi.coordonnee_axe4_selectionnee); 
        end 
 […]         
    end 
     
    methods (Static) 
         
        function volumes_permutes = permuter(volumes_originaux,orientation_plan_affichage_choisi) 
            % Permet de permuter les axes des volumes_originaux de sorte qu'ils changent l'ordre de leurs axes de 
sorte que l'orientation du plan affiché soit orientation_plan_affichage_choisi. Les volumes ainsi permutés 
seront retournés par la fonction.  En fonction de l'orientation de plan choisie pour l'affichage, on définit l'ordre 
des axes voulu par l'utilisateur 
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            switch orientation_plan_affichage_choisi 
                case 0 
                    ordre_axes_desire = [1,2,3,4]; % plan axial (x-y) 
                case 1 
                    ordre_axes_desire = [1,3,2,4]; % plan latéral (x-z) 
                case 2 
                    ordre_axes_desire = [2,3,1,4]; % plan transverse (y-z) 
                case 3 
                    ordre_axes_desire = [4,1,3,2]; % plan temps-x 
                case 4 
                    ordre_axes_desire = [4,2,3,1]; % plan temps-y 
                case 5 
                    ordre_axes_desire = [4,3,2,1]; % plan temps-z 
            end; 
             
            %% Opération qui permute les axes des volumes de sorte qu'ils correspondent à l'ordre des axes désiré 
            volumes_permutes = ipermute(volumes_originaux,ordre_axes_desire); 
        end 
         
        function volumes_originaux = 
revenir_ordre_axes_original(volumes_permutes,orientation_plan_affichage_actuel) 
            % Permet de restaurer les volumes_originaux à partir des volumes_permutes et de l'orientation du plan 
affiché actuellement. Les volumes originaux sont retournés par la fonction. 
             
            %% En fonction de l'orientation de plan de l'affichage actuel, on définit l'ordre des axes auquel il 
correspond 
            switch orientation_plan_affichage_actuel 
                case 0 
                    ordre_axes_actuel = [1,2,3,4]; % plan axial (x-y) 
                case 1 
                    ordre_axes_actuel = [1,3,2,4]; % plan latéral (x-z) 
                case 2 
                    ordre_axes_actuel = [2,3,1,4]; % plan transverse (y-z) 
                case 3 
                    ordre_axes_actuel = [4,1,3,2]; % plan temps-x 
                case 4 
                    ordre_axes_actuel = [4,2,3,1]; % plan temps-y 
                case 5 
                    ordre_axes_actuel = [4,3,2,1]; % plan temps-z 
            end; 
             
            %% Opération qui permute les axes des volumes de sorte  que les volumes_permutes selon l'ordre des 
axes actuel reviennent à leur ordre des axes original 
            volumes_originaux = permute(volumes_permutes,ordre_axes_actuel); 
        end         
    end 
end 
 
%%%%%%%%%%%      VUE      %%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
 
classdef Vue < handle 
    % La Vue est la classe qui s'occupe de l'affichage des données mises à jour dans le modèle 
    properties 
        interface_homme_machine % aussi appelée interface graphique 
        modele 
        controleur 
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    end 
     
    properties (Access = private) 
        gris = [0.83,0.82,0.78] % définition de la couleur grise en encodage rouge-vert-bleu (RVB) 
    end 
     
    methods (Static) 
                    %% On affiche le titre 
                    
                    % Selon le nombre de courbes, on affiche un titredifférent (au singulier ou au pluriel) 
                    if objet_concerne.graphique.une_seule_courbe 
                        titre='Courbe d''intensité'; 
                    else 
                        titre='Courbes d''intensité'; 
                    end 
                     
                    title(titre); 
                     
                    %% On affiche la légende des abscisses 
                     
% Explication sur la variable ordre_axes : 1 représente X, 2 -> Y, 3 -> Z, 4 -> Temps 
% L'ordre des axes est signifié par l'ordre dans la liste qu'est la variable ordre_axes. 
% Par exemple, ordre_axes = [1,2,3,4] correspond à une image affichée avec en abscisses X, en ordonnées Y, en 
3ème dimension Z et en 4ème dimension le temps 
                    ordre_axes=objet_concerne.volumes.ordre_axes; 
                     
                    axe_abscisses_choisi = objet_concerne.graphique.axe_abscisses_choisi; 
                     
                    legende_abscisses = ... 
                                  objet_concerne... 
                                  .graphique... 
                                  .noms_axes_legende_abscisses(... 
                                  ordre_axes(axe_abscisses_choisi)); 
                     
                    xlabel(legende_abscisses); 
                     
                    %% On affiche la légende des ordonnees 
                     
                    switch objet_concerne.graphique.axe_moyenne_choisi 
                        case '1' 
                            legende_ordonnees={'Intensité (en niveaux)',... 
                        ['moyennée sur ',objet_concerne.graphique.noms_axes(ordre_axes(1)),' dans la région 
d''intérêt']}; 
                        case '2' 
                            legende_ordonnees={'Intensité (en niveaux)',... 
                        ['moyennée sur ',objet_concerne.graphique.noms_axes(ordre_axes(2)),' dans la région 
d''intérêt']}; 
                        case '1 et 2' 
                            legende_ordonnees={'Intensité (en niveaux)',... 
                        ['moyennée sur ',objet_concerne.graphique.noms_axes(ordre_axes(1)),' et 
',objet_concerne.graphique.noms_axes(ordre_axes(2))],... 
                        ' dans la région d''intérêt'}; 
                        case 'pas de moyenne' 
                            legende_ordonnees='Intensité (en niveaux)'; 
                    end 
                      
                    ylabel(legende_ordonnees); 
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                    %% On indique les nouvelles fonctionnalités disponibles dans interface_homme_machine 
                     
                    set(handles.choix_du_pic,'enable','on','BackgroundColor','white'); 
                    set(handles.choix_de_deux_pics,'enable','on','BackgroundColor','white'); 
                    set(handles.lmh_affichage,'BackgroundColor','white'); 
                    set(handles.dpap_affichage,'BackgroundColor','white'); 
                    set(handles.valeur_taille_fenetre_lissage,'enable','on','BackgroundColor','white'); 
                    set(handles.valeur_nombre_de_pics,'enable','on','BackgroundColor','white'); 
                     
                    %% On enlève les fonctionnalités pas encore disponibles                     
                    gris = soi.gris; 
                    set(handles.facteur_temps_I_max,'Enable','inactive','BackgroundColor',gris); 
                    set(handles.facteur_sous_echantillonnage,'Enable','inactive','BackgroundColor',gris); 
                     
 […] 
            end 
        %% On enregistre les modifications faites à l'interface 
        guidata(handles.figure1,handles); 
        end 
         
        function aide 
            % On affiche un message d'aide 
             
            msgbox({'L''aide spécifique aux différentes fonctionnalités du programme est accessible en passant le 
pointeur de la souris', ... 
                'sur les points d''interrogation blancs, entourés de rectangles bleu layette, disséminés dans l''interface 
graphique.', ... 
                '', ... 
                'Une documentation plus détaillée est accessible sur mon dépôt GitHub', ... 
                'accessible à l''adresse suivante : https://github.com/MaxandreJ/Ultrasound_4D_Images_Analyser ', ... 
                'sur la page où vous arrivez en allant sur ce lien, et dans le dossier "Documentation"', ... 
                '', ... 
                'Aide spécifique aux commandes au clavier :', ... 
                '',... 
                'Les axes et les orientations de plans sont définis par rapport à la sonde et non par rapport à l''objet 
étudié', ... 
                '(voir schémas explication_axes et explication_plans dans le dossier documentation de mon répertoire 
Github).',...  
                'Le passage entre les orientations de plans est permise par les touches du clavier suivantes :', ... 
            '0 : plan axial (Y en ordonnées et X en abscisses) ;', ... 
            '1 : plan latéral (Z en ordonnées et X en abscisses) ;', ... 
            '2 : plan transverse (Z en ordonnées et Y en abscisses);', ... 
            '3 : plan x-temps (X en ordonnées et le temps en abscisses);', ... 
            '4 : plan y-temps (Y en ordonnées et le temps en abscisses);', ... 
            '5 : plan z-temps (Z en ordonnées et le temps en abscisses).', ... 
            '',... 
            'Pour une même orientation de plan, on peut glisser entre les plans par les flèches multidirectionnelles 
du clavier :',... 
            'flèches gauche et droite pour glisser selon le premier axe mentionné dans le titre de l''image ;',... 
            'flèches bas et haut pour glisser selon le deuxième axe mentionné dans le titre de l''image.', ... 
            ''}) 
        end 
         
    end 
     
    methods 
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        function choisir_axe_image(soi) 
            % On sélectionne les axes de l'image (pour affichage) 
            handles = guidata(soi.interface_homme_machine); 
            axes(handles.image); 
        end 
         
        function choisir_axe_affichage_graphique(soi) 
            % On sélectionne les axes du graphique (pour affichage) 
            handles = guidata(soi.interface_homme_machine); 
            axes(handles.affichage_graphique); 
        end 
                         
    end 
     
end 
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Chapitre 4 : Etude comparative préclinique des biomarqueurs 
d’imagerie quantitatifs en DCE-US 2D versus 3D pour évaluer 
l’efficacité thérapeutique 
 
Avant de procéder aux études cliniques, les études in vivo sur modèles animaux sont 
largement utilisées en cancérologie pour comprendre les mécanismes du cancer, évaluer la 
réponse à de nouvelles thérapies et évaluer les nouvelles modalités d’imagerie. Dans ce 
contexte, l’échographie a un rôle clé puisqu’elle permet à la fois de suivre la taille des tumeurs 
et d’avoir accès aux paramètres fonctionnels de vascularisation via l’injection d’agents de 
contraste ultrasonores. Avec la plateforme d’imagerie ultrasonore préclinique, le laboratoire 
possède une grande expertise en échographie de contraste pour le suivi de l’efficacité des 
thérapies antivasculaires sur petit animal. Ainsi, après avoir caractérisé in vitro les 
performances d’un dispositif clinique en mode DCE-US ainsi que l’influence des paramètres 
d’acquisition sur la quantification du signal dans le chapitre 3, nous proposons dans ce 
chapitre d’employer une approche in vivo complémentaire permettant de tenir compte de la 
complexité d’un système biologique. 
Dans ce contexte, nous avons mené une étude comparative pour évaluer le bénéfice 
potentiel et l’apport de la DCE-US 3D par rapport à la DCE-US 2D sur souris en évaluant la 
réponse spécifique aux traitements anti-angiogéniques via la mesure des paramètres 
quantitatifs ultrasonores. Pour cette étude, nous avons choisi de mettre en œuvre un modèle 
tumoral dérivé de patient, afin d’être au plus proche du système vasculaire tumoral chez le 
patient et de l’hétérogénéité vasculaire intratumorale. En quantifiant le signal des agents de 
contraste sur ce modèle, nous avons évalué les modifications de la perfusion tumorale 
engendrées par le traitement anti-angiogénique. 
Après avoir décrit le modèle tumoral mis en œuvre ainsi que le protocole expérimental 
dans une première partie, nous détaillerons les choix de segmentation de la région d’intérêt 
pour les mesures dans une seconde partie, et dans une troisième partie nous analyserons les 
résultats obtenus en DCE-US 2D et les comparerons à ceux de la DCE-US 3D. 
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1. Description du modèle tumoral et protocole expérimental 
 
Dans cette partie, après avoir présenté l’état de l’art préclinique des études de DCE-US 
2D versus 3D, nous introduirons le modèle tumoral ainsi que le protocole de traitement mis 
en œuvre, puis nous détaillerons le protocole d’imagerie ultrasonore et histologique employé 
pour notre étude. 
 
1.1. Etat de l’art des études précliniques comparant la DCE-US 2D à la DCE-US 3D 
 
L’hétérogénéité vasculaire au sein de la tumeur observée chez les patients a fait l’objet 
d’études pré-cliniques sur des modèles tumoraux chez petit animal afin d’évaluer l’apport de 
la DCE-US 3D par rapport à la 2D. 
Concernant la sensibilité au positionnement de la sonde en 2D, l’étude de Hoyt et al. 
menée sur 14 souris avec des modèles sous-cutanés de cancer du sein traités par bevacizumab 
montre une variation de 6 à 40% des paramètres quantitatifs, dont l’AUC, en fonction du 
positionnement de la sonde 2D (Hoyt et al. 2012). Pour comparer la 2D à la 3D par balayage 
mécanique externe, Feingold et al. ont mené une étude sur la variabilité de la quantification 
de la perfusion en fonction du positionnement de la sonde en estimant la perfusion du rein 
de 4 rats (Feingold et al. 2010). Le coefficient de variabilité moyen entre deux plans de coupe 
2D espacés de 1 mm était supérieur à 10 % en 2D, ce qui est supérieur aux changements 
induits par une injection de dopamine vasoactive utilisée comme témoin. En revanche en 3D, 
la variabilité est inférieure à 3% quel que soit le positionnement initial, et inférieure à 8 % en 
tournant la sonde d’un angle de 90°. Cette étude est à mettre en rapport avec l’étude de Chen 
et al. qui au contraire n’observe pas de différence sur les mesures de perfusion entre les deux 
directions perpendiculaires de la sonde en effectuant également des images 3D par balayage 
mécanique externe sur un modèle de rein ex vivo (Chen et al. 2007). Le mouvement tissulaire 
pourrait être responsable des différences observées en fonction de l’orientation du 
transducteur. 
Une autre étude de Kim et al. sur 35 lapins porteurs d’un modèle de carcinome 
hépatique traité par sorafenib a mesuré les paramètres de perfusion à J0 et à J1 en DCE-US 
2D et 3D et en scanner (Kim et al. 2015). Dans le groupe traité, le rehaussement maximal (PI), 
la pente à mi-hauteur à la vidange (Slope) et l’aire sous la courbe (AUC) étaient 
significativement diminués après 1 jour de traitement à la fois en 2D et en 3D. Ceci est à mettre 
en rapport avec le groupe contrôle, où il a également été observé une diminution de certains 
paramètres de perfusion : en 2D, le PI, le  temps de montée (TTP) et le Slope ; en 3D, le PI, 
l’AUC, l’aire sous le remplissage (AWI) et l’aire sous la vidange (AWO). Concernant le scanner, 
le débit sanguin, le volume sanguin et la perméabilité sont significativement diminués dans le 
groupe traité. En revanche, dans le groupe contrôle, le PI et le volume sanguin avaient 
augmenté. Cette étude montre la faisabilité de la DCE-US 3D pour évaluer la réponse précoce 
à une thérapie ciblée. De plus, les modifications des paramètres de vascularisation sont 
corrélées à celles observées en DCE-US 2D et au scanner. 
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Par ailleurs, l’équipe de Wang et al. a évalué l’intérêt de l’imagerie 3D par rapport à la 
2D avec des agents de contraste ciblés (imagerie moléculaire) et non ciblés (DCE-US) sur un 
modèle de cancer colorectal chez la souris (Wang et al. 2015b; Wang et al. 2015a; Wang et al. 
2016). Ils observent une diminution significative à la fois du signal moléculaire et des 
paramètres de perfusion en DCE-US (notamment le PI) dans le groupe traité par rapport au 
groupe contrôle, avec une bonne corrélation avec l’immunohistochimie (MVD mesurée en 
pourcentage de surface des vasculaire et expression du VEGFR2). Ainsi, la DCE-US et l’imagerie 
moléculaire apportent des informations complémentaires. Ces observations sont en faveur 
d’une supériorité de la 3D par rapport à un plan unique en 2D. 
Enfin, l’étude de Zhou et al. sur deux modèles de tumeurs de cancer colorectal sous-
cutané, répondantes et non répondantes, sur 40 souris traitées par bevacizumab a évalué les 
modifications précoces de la vascularisation tumorale par DCE-US 3D (Zhou et al. 2017). A J1, 
le PI et l’AUC diminuent significativement d’environ 70% dans les tumeurs répondantes mais 
pas dans les tumeurs non répondantes. Cette observation est en accord avec l’histologie à J10 
: la densité microvasculaire1 (MVD), exprimée en pourcentage de la surface vasculaire est 
significativement diminuée dans le groupe traité par rapport au groupe contrôle chez les 
tumeurs répondantes, contrairement aux les tumeurs non répondantes. Au-delà de ces 
observations, les paramètres d’imagerie étaient également prédictifs de la réponse au 
traitement : la décroissance précoce d’environ 50% de l’AUC et du PI étaient prédictifs à plus 
de 85% de la réponse au traitement, à la fois dans le groupe répondeur et le groupe non 
répondeur. Ces résultats montrent que la DCE-US 3D a le potentiel d’être un biomarqueur 
prédictif de la réponse thérapeutique en donnant dans ce modèle préclinique des 
informations pertinentes sur la réponse au traitement anti-angiogénique. 
Toujours pour répondre à la question de l’apport de l’imagerie 3D par rapport à 
l’imagerie 2D, l’étude que nous avons réalisée propose d’employer un modèle de tumeur 
rénale dérivée de patient orthotopique2, greffée in situ au niveau de la capsule rénale. Cette 
tumeur très vascularisée est traitée par l’anti-angiogénique sunitinib. De plus, nous avons 
choisi de mener cette étude avec un agent de contraste clinique, le SonoVue, et avec un 
dispositif d’imagerie clinique, l’Aplio500 (Canon Medical Systems, Japon), afin de se situer au 
plus proche des conditions réelles chez le patient. 
 
1.2. Modèle préclinique de carcinome rénal 
 
Afin de mener cette étude comparative 2D versus 3D, nous avons choisi un modèle 
préclinique de xénogreffe dérivée du patient développé au sein du laboratoire. Ce modèle que 
nous allons détailler ici après avoir présenté son contexte clinique nous permet de mimer de 
la façon la plus réaliste possible le développement de la tumeur au sein de son micro-
                                                          
1 La mesure histologique de référence pour quantifier l’angiogenèse tumorale est la densité vasculaire 
ou MVD (Micro Vessel Density) qui correspond au nombre de vaisseaux par unité de surface mesurée 
sur une lame histologique ex vivo. 
2 Orthotopique signifie à son emplacement anatomique habituel, par opposition à ectopique. 
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environnement. Le protocole d’expérimentation animale a été approuvé par le comité Ethique 
en Expérimentation Animale CEEA26 et le Ministère de l’Agriculture (n° registre : 
APAFIS#8963‐ 2017022014433962) et réalisé selon les conditions établies par la Communauté 
Européenne (Directive 2010/63/UE). Les souris proviennent et ont été hébergées au sein de 
l’animalerie de Gustave Roussy (Villejuif, France) et l’ensemble des expérimentations ont été 
menées au sein de la plateforme ultrasons dirigée par Ingrid Leguerney. 
 
1.2.1. Motivation clinique du choix du carcinome rénal et du protocole thérapeutique 
 
Le carcinome rénal est une tumeur très vascularisée souvent chimio- et radio-résistante. 
Longtemps limitée à un traitement chirurgical, la prise en charge de ce cancer et notamment 
de sa forme métastatique a été considérablement améliorée grâce à l’essor des thérapies 
ciblées. Actuellement, trois familles de thérapies ciblées font partie de l’arsenal thérapeutique 
: les inhibiteurs du facteur de croissance VEGF, les inhibiteurs de tyrosines kinases et les 
inhibiteurs de l’enzyme mTOR. Parmi ces traitements, le sunitinib (Sutent, Pfizer, NY, Etats-
Unis), un inhibiteur de la tyrosine kinase VEGFR, a une autorisation de mise sur le marché dans 
le traitement du RCC avancé ou métastatique. Le sunitinib agit en bloquant les récepteurs de 
différents facteurs de croissance des vaisseaux sanguins et par conséquent a une action anti-
angiogénique et anti-tumorale (Chow and Eckhardt 2007).  
Nous avons retenu le sunitinib comme traitement de référence dans notre étude car 
celui-ci a montré son efficacité préclinique sur des modèles PDX précédemment utilisés au 
sein du laboratoire, et d’autre part parce que le carcinome rénal métastatique traité par 
sunitinib fait partie des cancers dont la réponse thérapeutique est liée au biomarqueur 
d’imagerie AUC en échographie de contraste. Plus précisément, dans une étude clinique 
menée sur 38 patients atteints de RCC métastatique traités par sunitinib, il a été observé une 
différence significative entre les patients bons et mauvais répondeurs pour le rehaussement 
maximal (PI), la pente à mi-hauteur à la vidange (Slope), le temps de montée (TTP), l’aire sous 
la courbe (AUC), et l’aire sous la vidange (AWO) à J14, corrélés aux critères RECIST à 3 mois 
(Lassau et al. 2010). Par ailleurs, le TTP et le Slope étaient significativement corrélés à la survie 
globale et à la survie sans récidive. Cette étude a été élargie à l’étude française multicentrique 
sur la DCE-US sur 539 patients et 19 centres, dont 157 cas de RCC, qui a confirmé plus 
globalement qu’une décroissance de 40% de l’AUC à J30 par rapport à J0 sur les tumeurs 
solides était prédictive d’une meilleure survie sans progression et d’une meilleure survie 
globale (Lassau et al. 2014). 
 
1.2.2. Description du modèle de carcinome rénal 
 
En cancérologie, plusieurs types de modèles tumoraux existent selon les applications et 
diffèrent notamment de par leur facilité de mise en œuvre. 
Le modèle préclinique le plus simple consiste à injecter des lignées de cellules tumorales 
en sous-cutané. Cette méthode permet d’obtenir des tumeurs à croissance rapide situées en 
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superficie, ce qui les rend faciles à explorer en imagerie ultrasonore. De plus, les lignées 
cellulaires sont faciles à amplifier in vitro, à conserver et sont relativement stables dans le 
temps. Néanmoins elles présentent quelques désavantages, notamment un biais de sélection 
des cellules lors de la culture in vitro, ne permettant pas de refléter l’intégralité de 
l’hétérogénéité tumorale. De plus, les tumeurs obtenues ne présentent pas la même 
complexité histologique qu’une tumeur se développant au sein d’un organe qui interagit avec 
un micro-environnement composé de cellules endothéliales résultant de l’angiogenèse 
tumorale, des péricytes, des fibroblastes, des leucocytes et une matrice extra-cellulaire. 
Afin de palier à ces inconvénients en retrouvant cette complexité, les tumeurs peuvent 
être implantées de manière orthotopique in situ dans l’organe concerné. Au-delà des lignées 
cellulaires, des modèles de xénogreffe dérivée de patients appelés PDX (Patient-Derived 
Xenograft) ont vu leur développement s’accélérer depuis quelques années et offrent 
aujourd’hui une approche pertinente pour mieux comprendre le développement des cancers 
afin d’explorer de nouvelles stratégies thérapeutiques (Thong et al. 2014). Pour mimer au 
mieux le développement tumoral tout en prenant en compte le microenvironnement, c’est ce 
modèle, plus réaliste, développé et optimisé au laboratoire,  qui a été choisi dans cette étude 
d’évaluation des bénéfices potentiels de la DCE-US 3D. Son principe général illustré à la figure 
1 consiste à prélever une carotte dans la tumeur du patient, qui va ensuite être découpée en 
tranches fines avant d’être greffée sur la souris. Pour nos expériences, nous avons utilisé des 
tumeurs de carcinome rénal à cellules claires (cc-RCC, Clear Cell Renal Cell Carcinoma), 
implantées in situ en sous-capsule rénale. Des tranches tumorales issues de néphrectomie 
chez des patients ont été implantées sur plusieurs générations3 de souris afin d’optimiser et 
de sélectionner des fragments tumoraux permettant de greffer suffisamment de souris d’une 
part et d’avoir des lots de souris suffisamment homogènes d’autre part. Le modèle de RCC 
retenu pour ces expérimentations est issu d’un patient présentant un carcinome de grade de 
Fuhrman 3/4 indiquant une tumeur plutôt agressive. 
Vingt-quatre souris hautement immunodéficientes Balb/c Rag2-/-γC-/-, âgées entre 6 et 
8 semaines ont été choisies afin de réaliser les greffes orthotopiques de fragments tumoraux 
                                                          
3 Les fragments de la tumeur primaire sont implantées sur un premier lot de souris, puis à partir des 
tumeurs qui se développent sur ce premier lot, un deuxième lot de souris est greffé, etc. 
Figure 1 : illustration du protocole d’extraction et de développement de tumeurs dérivées de patient : 
une carotte de 8 mm de diamètre est prélevée dans la partie tumorale du rein du patient pour ensuite 
être découpée en tranches fines avec un découpeur de tissus (Thong et al. 2014). 
Chapitre 4 
168 
de rein issus de patients en sous-capsule rénale gauche, sous anesthésie par inhalation 
d’isoflurane à 2%. Le déficit immunitaire de ces souris permet à la fois d’avoir une croissance 
tumorale rapide et d’optimiser la prise de greffe de cellules humaines : les études menées 
précédemment au sein du laboratoire ont permis de montrer un taux de réussite de l’ordre 
de 70%. 
 
1.2.3. Protocole de traitement 
 
Concernant la dose de sunitinib administrée en préclinique, les effets observés sur les 
modèles animaux dépendent à la fois de la dose et de la durée du traitement (Christensen 
2007). Les doses étudiées dans la littérature varient entre 20 mg/kg/jour et 80 mg/kg/jour 
avec une bonne efficacité à partir 40 mg/kg/jour sur une large gamme de modèles tumoraux 
(Mendel et al. 2003; O’Farrell et al. 2003). Pour notre étude, nous avons retenu la dose de 80 
mg/kg administrée 5j/7. Le schéma du protocole de traitement est représenté à la figure 2 : 
après la greffe le volume tumoral est mesuré par imagerie en vue de sélectionner les greffes 
ayant fonctionné. Au terme de cette étape, 24 souris ont été retenues, ayant des volumes 
tumoraux compris entre 34,6 et 131 mm3 à 3 semaines post-greffe. Celles-ci ont ensuite été 
randomisées en deux groupes, le groupe traité et le groupe contrôle. L’ensemble des souris a 
reçu une solution par gavage oral à raison de 10mL/kg, 5 jours par semaine pendant 3 
semaines. Les souris du groupe traité ont reçu une dose de 80mg/kg/j de sunitinib (Sutent, 
Pfizer, NY, Etats-Unis) et les souris placebo ont reçu la solution véhicule de méthylcellulose à 
0,5% (Methocel, Sigma, Allemagne). 
 
1.3. Protocole d’imagerie ultrasonore et histologique 
 
1.3.1. Imagerie ultrasonore et quantification 
 
Les souris ont été échographiées avec un échographe Aplio 500 (Canon Medical 
Systems, Japon) à raison d’une fois par semaine pendant 4 semaines consécutives après le 
DCE‐US CHI 
2D et 3D 
Greffe 
Traitement / Placebo 5j/7 
J0 J7 J14 J21 
Suivi du volume tumoral : 
prise de greffe 
Figure 2 : schéma du déroulé de l’étude : après la greffe, le suivi du volume tumoral est effectué en 
échographie afin de sélectionner les greffes ayant formé des tumeurs. Puis les souris sont traitées par 
sunitinib ou par la solution placebo, et sont imagées quatre fois au total sur 3 semaines de protocole, 
en 2D et en 3D. 
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début du traitement, soit aux jours J0, J7, J14 et J21 (cf. figure 2). Les images étaient d’abord 
acquises en mode B pour mesurer le volume tumoral, puis en mode d’imagerie harmonique 
après injection du produit de contraste. Pendant toute la durée de l’examen, celles-ci étaient 
anesthésiées par inhalation d’isoflurane 2%, avec un débit d’air de 1L/min et leur température 
corporelle était maintenue grâce à un plateau chauffant (Bioseb, France). 
 
Image en mode B et estimation du volume tumoral 
 
Les souris étaient d’abord imagées en mode B avec la sonde 12 MHz 2D (PLT-1204BT). 
Pour estimer le volume tumoral, les dimensions de la tumeur ont été mesurées en 
positionnant la sonde selon deux plans de coupe orthogonaux. En supposant une forme 
ellipsoïde comme décrit dans la littérature existante (Lavisse et al. 2008; Leguerney et al. 2012; 
Sorensen et al. 2001), le volume est alors donné par la formule suivante : 
𝑉𝑜𝑙𝑢𝑚𝑒 =
1
2
(é𝑝𝑎𝑖𝑠𝑠𝑒𝑢𝑟 × 𝑙𝑎𝑟𝑔𝑒𝑢𝑟 × 𝑙𝑜𝑛𝑔𝑢𝑒𝑢𝑟)    Équation 1 
La longueur et l’épaisseur ont été mesurées dans le premier plan longitudinal, puis la largeur 
et l’épaisseur dans le second plan transversal, comme illustré à la figure 3. L’épaisseur utilisée 
pour le calcul du volume est la moyenne des deux épaisseurs mesurées dans chacun des plans. 
B 
A 
B 
A 
Figure 3 : mesure du volume tumoral en mode B.  Les segments mesurés, A et B sont visibles en 
pointillés jaunes. Haut : plan longitudinal (A : largeur, B : épaisseur). Bas : plan transverse (A : largeur, 
B : épaisseur). 
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Protocole de DCE-US : acquisition de la courbe temps-intensité en imagerie harmonique 
 
Pour chaque souris, deux acquisitions successives étaient ensuite réalisées en imagerie 
harmonique, d’abord en 2D avec la sonde 12 MHz 2D (PLT-1204BT) puis en 3D avec la sonde 
12 MHz 3D (PVT-1204MV). Ces sondes disponibles sur l’appareil clinique Aplio 500 (Canon 
Medical Systems, Japon) de fréquence centrale 12 MHz ont été choisies en raison de leur 
haute  fréquence permettant une résolution suffisante pour des tumeurs de quelques 
millimètres à un centimètre. Les sondes étaient placées dans le plan transverse le plus large 
de chaque tumeur et fixées à une potence pour garantir l’immobilité pendant toute la durée 
de l’acquisition (cf. figure 4). Pour chaque acquisition, d’abord en 2D puis en 3D, un bolus de 
0,1 mL de SonoVue (Bracco, Suisse) était injecté dans le sinus rétro-orbitaire. Afin de garantir 
l’élimination des agents de contraste entre les acquisitions, ces deux injections étaient 
espacées de 20 min. Les acquisitions des données brutes étaient réalisées pendant 3 minutes 
en 2D selon le protocole suivi en clinique (Lassau et al. 2014) et pendant 2 minutes en 3D, 
durée plus courte limitée par la capacité de mémoire interne de l’appareil d’échographie. A 
titre illustratif, les images 2D et 3D sont présentées aux figure 5 et 6 respectivement. Les 
paramètres d’imagerie étaient fixes pendant toute la durée de l’expérience : index mécanique 
de 0,20, focale placée au centre de la tumeur, DR 70, Gain 80, mode d’imagerie harmonique 
CHI (émission 8 MHz/ réception 16 MHz), profondeur de 2,5 cm ; pour la 2D, cadence image 
de 4 Hz ; pour la 3D, angle de balayage de 10°, cadence image de 1 Hz. 
 
  
Figure 4 : la sonde est positionnée dans le plan transverse le plus large de la tumeur et fixée à une 
potence pour garantir son immobilité, la souris étant placée sur son flanc droit. 
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Figure 5 : images de la tumeur en mode CHI 2D au cours du temps, de A à D : 2 s, 4 s, 10 s et 30 s après 
l’arrivée du produit de contraste. Le rein très vascularisé est visible aux temps précoces, puis la tumeur 
se remplit progressivement. 
A B 
C D 
tumeur 
rein 
Figure 6 : images de la même tumeur que la figure 5 en mode CHI 3D. En gauche à 1 s et à droite à 10 s 
après l’arrivée du produit de contraste. Haut : plan axial (plan principal). Bas : plan longitudinal (plan 
balayé). 
tumeur 
rein 
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Quantification des images 
 
Pour chaque acquisition, les données brutes étaient ensuite analysées et quantifiées 
avec le logiciel constructeur UltraExtendFX (Canon Medical Systems, Japon) pour en extraire 
la courbe temps-intensité. En 2D, la tumeur était contourée par une région d’intérêt de forme 
libre en excluant le parenchyme rénal sous-jacent. En 3D, la tumeur était contourée au plus 
proche de sa forme réelle par une forme imposée par le logiciel : une ellipsoïde dont les axes 
étaient contraints par l’orientation des plans d’acquisition. Ces contourages ont été réalisés 
par trois personnes, avec une double relecture pour les cas difficiles. 
 
1.3.2. Analyse immunohistologique 
 
Principe de mesure de la densité vasculaire (MVD) 
 
L’angiogenèse tumorale peut être quantifiée ex vivo en histologie par la densité 
vasculaire ou MVD (Micro Vessel Density) qui correspond au nombre de vaisseaux par unité 
de surface mesurée sur une lame histologique. 
La première étape de mesure de la MVD est le marquage histologique: afin de visualiser 
l’endothélium vasculaire, les lames doivent être traitées par des colorants permettant de 
différencier les vaisseaux vis-à-vis des tissus. Ces marqueurs doivent être à la fois sensibles 
pour bien détecter les microvaisseaux intra-tumoraux et spécifiques des cellules de 
l’endothélium vasculaire. Parmi les marqueurs immunohistochimiques pouvant être utilisés 
pour cette étape, les marqueurs CD31 et CD34 sont largement employés en raison de leur 
bonne sensibilité (Chen et al. 2014; Hoyt et al. 2012; Rojas et al. 2018; Wang et al. 2015a; Zhou 
et al. 2016). Les marqueurs CD31 et CD34 peuvent tous les deux réagir avec l’environnement 
inflammatoire ou les cellules périvasculaires respectivement, et ainsi masquer les 
microvaisseaux, mais ils diffèrent principalement par leur expression selon la différenciation 
des cellules endothéliales. Le marqueur CD31 est généralement exprimé à la fois dans les 
cellules endothéliales différenciées et non différenciées, alors que le CD34 l’est uniquement 
dans les cellules différenciées (Poblet et al. 1996). Les vaisseaux plus matures, c’est-à-dire 
mieux différenciés, sont plus fonctionnels, et également liés à des tumeurs moins agressives. 
Le marquage par CD34 est le plus reproductible dans la plupart des laboratoires et c’est donc 
celui que vous avons choisi d’utiliser. 
Une fois les lames marquées et les vaisseaux visibles, la MVD est mesurée de manière 
standardisée en comptant le nombre maximum de vaisseaux (avec ou sans lumière visible) 
par champ de vue microscopique  de 0,74 mm² à un grossissement 200X, dans les « points 
chauds » tumoraux, c’est-à-dire dans les zones les plus vascularisées de la tumeur (Weidner 
1995). En effet, l’angiogenèse est hétérogène au sein de la tumeur, et présente le plus souvent 
des « points chauds » situés dans les zones invasives en périphérie de la tumeur. En clinique, 
la MVD est corrélée au pronostic des tumeurs solides (Hasan et al. 2002). Plus précisément, la 
MVD dans les « points chauds » vasculaires est corrélée à l’agressivité tumorale, c’est-à-dire à 
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un stade tumoral élevé, à l’incidence des métastases et à la survie globale (Weidner 2008) : 
elle varie typiquement de 10 à 200 vaisseaux par champ de vue microscopique de 0,74 mm² à 
un grossissement 200X. La MVD est parfois exprimée de manière plus générale en nombre de 
vaisseaux par mm².  
 
Protocole d’analyse histologique 
 
Pour effectuer l’analyse histologique, les tumeurs étaient prélevées après mise à mort 
des souris à l’issue du dernier examen à J21 ou bien de manière anticipée, conformément au 
protocole éthique, lorsque le volume tumoral mesuré en mode B dépassait le volume maximal 
autorisé par le protocole éthique de 1000 mm3. 
Au total, 16 tumeurs ont ainsi été prélevées. Au moment du prélèvement, la tumeur 
était coupée en deux parties le long du plan principal d’imagerie, comme illustré à la figure 7, 
pour optimiser la corrélation des observations entre l’échographie et l’analyse histologique. 
Cette comparaison est réalisée en comparant d’une part la MVD mesurée sur un plan de coupe 
donné, et d’autre part les paramètres quantitatifs d’imagerie mesurés sur ce même plan de 
coupe pour la 2D et sur l’ensemble du volume tumoral pour la 3D. Ces prélèvements étaient 
fixés dans du paraformaldéhyde (PFA) dilué à 4% avant d’être préparés sous forme de lames 
histologiques d’épaisseur 4 µm avec un microtome (Leica RM2245, Leica Biosystems, Wetzlar, 
Allemagne) qui ont ensuite été marquées. Les marquages ont été réalisés par la plateforme 
PETRA (Pathologie expérimentale et translationnelle, Gustave Roussy) sous deux formes : 
marquage HES (Hématoxyline Eosine Safran) standard pour visualiser l’intégrité tissulaire 
(cellules, vaisseaux, fibrose, nécrose), et immuno-marquage CD34 pour visualiser les parois 
vasculaires (cf. figure 8). Les lames ont ensuite été numérisées puis analysées pour déterminer 
la MVD en surface de vaisseaux par µm² de surface de tumeur à l’aide du module « Vessels » 
du logiciel Tissue Studio (Definiens AG, Munich, Allemagne). Dans notre étude, nous avons 
extrait quatre MVD : d’une pa rt une MVD en nombre de vaisseaux par surface tissulaire ainsi 
qu’une MVD en surface de vaisseaux par surface tissulaire, et d’autre part une MVD sur les 
parties viables de la tumeur, c’est-à-dire ne présentant pas de signes de nécrose, et une autre 
MVD « totale » en prenant l’ensemble de la surface y compris les zones pré-nécrotiques. Ceci 
est à mettre en rapport avec les mesures des paramètres de vascularisation en imagerie qui 
sont réalisés sur l’ensemble de la tumeur, y compris les zones nécrotiques. 
Figure 7 : tumeur prélevée et sectionnée le long du plan principal d’imagerie. 
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La mesure de la MVD en histologie sert de référence pour la réponse au traitement dans 
notre étude. Les mesures des paramètres quantitatifs en imagerie 2D et 3D sont ensuite 
interprétées et analysés au regard de cette mesure de référence. Dans la suite de ce chapitre, 
nous allons présenter cette étude de la performance de l’imagerie 2D versus l’imagerie 3D 
pour déterminer l’efficacité thérapeutique après avoir présenté l’étude de l’influence de la 
segmentation sur les mesures in vivo. 
  
Figure 8 : coupe histologique d'une tumeur issue du groupe traité par sunitinib. L’immunomarquage 
CD34 permet de visualiser les parois vasculaires en brun. 
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2. Etude de l’influence de la segmentation en 3D 
 
Avant de procéder à la comparaison des performances de l’imagerie 2D et 3D pour le 
suivi de l’évolution des tumeurs, nous avons mené une étude spécifique sur l’effet de la 
segmentation en 3D par rapport à celui de la segmentation en 2D sur nos images réalisées in 
vivo. En effet, cette sélection de la surface ou du volume analysés au sein de l’image acquise 
est une étape importante de la quantification.  
Cette étude a consisté à évaluer l’influence de la segmentation de la tumeur qu’elle soit 
effectuée sur un plan 2D ou bien prenant en compte un volume en 3D, en tenant compte de 
différentes formes de tumeurs. La DCE-US 3D est une approche séduisante pour accéder à 
l’hétérogénéité vasculaire dans l’ensemble du volume tumoral. En revanche, la segmentation 
tumorale peut représenter une limite à la méthode puisque le contourage 3D de la tumeur est 
imprécis du fait de la forme ellipsoïde imposée actuellement par le logiciel constructeur. Les 
plans de cette ellipsoïde sont par ailleurs orthogonaux aux plans d’acquisition et donc ne 
permettent pas d’épouser parfaitement ni la forme, ni l’orientation, ni le volume de la tumeur. 
Les données brutes sur l’ensemble de l’acquisition de 2 minutes ne peuvent par ailleurs pas 
être extraites pour être exploitées sur un autre logiciel. De ce fait, avant d’analyser l’ensemble 
des souris, nous avons mené cette étude sur la forme ellipsoïde, la plus représentative de nos 
tumeurs, et sur un exemple extrême en forme de « haricot »: la forme ellipsoïde est 
compatible avec la forme imposée par le logiciel, et la seconde forme en « haricot » présente 
en début de protocole chez certaines souris est différente de la forme imposée par le logiciel. 
 
2.1. Etude sur la segmentation d’une tumeur de forme ellipsoïde 
 
La figure 9 montre la tumeur de forme ellipsoïde que nous avons sélectionnée. Sur cette 
tumeur, nous avons placé plusieurs régions et volumes d’intérêt (ROI et VOI respectivement). 
Pour l’étude de la 2D, nous avons retenu 4 régions : la région de forme libre prise comme 
référence (en magenta), la plus grande région ellipsoïde incluse dans cette forme (en cyan), la 
plus petite région ellipsoïde englobant cette forme (en jaune), et une région ellipsoïde 
intermédiaire résultant d’un compromis entre les deux configurations précédentes (en violet). 
Pour l’étude de la 3D, seuls les trois volumes ellipsoïdes ont été réalisés, du fait de la limitation 
logicielle de la console : petite, intermédiaire de volume le plus proche possible du volume 
mesuré en mode B prise comme référence, et grande. Le volume d’intérêt est positionné en 
fixant une ellipse dans chacun des deux plans de coupe orthogonaux, en choisissant ces plans 
de coupe de telle manière à ce qu’ils passent par le centre de la tumeur. Nous avons extrait 
les paramètres vasculaires de DCE-US en fonction de ces régions d’intérêt et ce pour différents 
volumes tumoraux obtenus à J0, J7 et J14. Les volumes tumoraux sont ceux mesurés lors de 
la première étape d’imagerie en mode B. Les résultats sont reportés dans le Erreur ! Source 
du renvoi introuvable.. 
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Figure 9 : images en mode CHI 2D (haut) et 3D (bas) à J0 et à J7. Les contourages et les courbes temps-
intensité correspondantes (à droite) sont représentés dans les couleurs correspondantes. 
J7 – 2D 
J7 – 3D 
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Tableau 1 : valeurs moyennes, écart-type et écart relatif entre maximum et minimum pour les 6 
paramètres quantitatifs étudiés. 
 
2D 3D 
ROI référence  
[ROI min – ROI max]  
Ecart relatif 
maximum 
avec la ROI 
de référence 
VOI de référence  
[VOI min – VOI max] 
Ecart relatif  
maximum 
avec la VOI  
de référence 
J0 
Volume tumoral 
(mm3) 
227 
AUC (10-5 AU.s) 9393  
[9722-8731] 7 % 
2382.104  
[1717.104 - 2006.104]  28 % 
PI (U.A.) 184,3  
[182,6 - 194,0] 5 % 
353,3.103   
[244,2.103  -305,8.103 ]  31 % 
MTT (s) 22,6  
[24 - 19,6] 13 % 
36,2  
[41,2 – 34,7] 14 % 
Slope (10-5 AU/s) 66,9  
[63,3-68,8]  5 % 
134.103  
[44,2.103 – 103. 103]  67 % 
AWI (10-5 AU.s) 511,9  
[529,5-549,5]  7 % 
102.104  
[135.104 – 98,3.104] 32 % 
AWO (10-5 AU.s) 8881  
[9192-8182] 8 % 
2279.104  
[1582.104 - 1908.104] 31 % 
J7 
Volume tumoral 
(mm3) 
962 
AUC (10-5 AU.s) 2266  
[2029 - 2856] 26 % 
1172.104  
[989.104 - 1117.104]  16 % 
PI (U.A.) 50,6  
[45,4 – 59,7] 18 % 
195,2.103   
[165,8.103  -192,2.103 ]  15 % 
MTT (s) 17,2  
[16,8 – 19,0]  10 % 
29,4  
[29,2 – 28,4 ] 3 % 
Slope (10-5 AU/s) 26,7  
[26,7 – 30,3] 13 % 
39,5.103  
[33,3.103 – 40,9.103]  15 % 
AWI (10-5 AU.s) 98,7  
[80,2 – 122,9]  25 % 
101.104  
[84,6.104- 94,3.104]  16 % 
AWO (10-5 AU.s) 2167  
[1948 - 2743] 26 % 
1072.104  
[904,5.104- 1022.104] 16 % 
J14 
Volume tumoral 
(mm3) 
2764 
AUC (10-5 AU.s) 2585  
[1781 - 3853] 49 % 
1345.104  
[1109.104 - 1321.104]  18 % 
PI (U.A.) 26,7  
[17,5 – 36,8] 38 % 
221.103   
[180.103  -222.103 ]  18 % 
MTT (s) 79,9  
[90,6 – 98,7] 24 % 
30,8  
[31,3 – 29,7 ] 4 % 
Slope (10-5 AU/s) 3  
[1,5 – 3,7] 50 % 
49,9.103  
[39,8.103 – 52,4.103]  20 % 
AWI (10-5 AU.s) 264,6  
[227,7 – 431,6] 63% 
98,2.104  
[82,1.104- 94,4.104] 16 % 
AWO (10-5 AU.s) 2321  
[1554 - 3422] 47 % 
1248.104  
[1027.104- 1227.104] 18 % 
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Les données à J0 présentées dans le Erreur ! Source du renvoi introuvable. montrent 
tout d’abord une variabilité des mesures plus importante en 3D qu’en 2D avec une AUC qui 
varie seulement de 7% entre les différentes segmentations en 2D contrairement à la 3D avec 
une variation de 28%. Cette tendance est également observée pour les autres paramètres 
quantitatifs (PI, MTT, Slope, AWI, AWO). La faible variabilité des paramètres en 2D à cette date 
vient probablement du faible écart de positionnement entre les quatre segmentations 
possibles en 2D, puisque la tumeur est bien définie et présente encore une vascularisation 
homogène. En revanche, en 3D où l’on observe une variabilité beaucoup plus forte, la 
segmentation est plus difficile à réaliser avec précision sur une tumeur de petite taille de 227 
mm3 probablement puisque la moins bonne qualité de l’image ne permet pas un contourage 
aussi rigoureux qu’en 2D. En effet, en plus des limitations logicielles qui contraignent la forme 
et l’orientation de la région d’intérêt, la résolution spatiale est dégradée en 3D ce qui rend le 
contourage plus difficile par l’opérateur. 
A J7 et J14, le volume de la tumeur est plus important, de 962 mm3 et 2764 mm3 
respectivement, et la tumeur est également plus hétérogène avec une vaste zone centrale ne 
prenant pas le contraste. A ces stades où la tumeur est plus développée, la tendance observée 
à J0 s’inverse et il apparaît que la variabilité sur l’ensemble des paramètres vasculaires reste 
stable en 3D alors qu’en 2D les écarts sur la segmentation deviennent très importants comme 
l’indique la grande variation des valeurs des paramètres mesurés. L’AUC varie notamment 
jusqu’à 49% à J14 entre les 4 segmentations possibles de la 2D. La quantification en 3D est 
plus fiable que celle de la 2D, probablement puisqu’elle est moins sensible à l’hétérogénéité 
vasculaire dans le volume de la tumeur. En effet à ce stade l’essentiel de la vascularisation est 
situé en périphérie de la tumeur, ce qui est visible à l’image et confirmé par l’analyse 
histologique. De ce fait en 2D le choix de la segmentation a une grande influence sur les 
paramètres quantitatifs. D’autre part, le fait que la tumeur étudiée soit située juste au-dessus 
du rein, organe très vascularisé, le signal provenant de la tumeur peut selon la segmentation 
réalisée être impacté par le signal émis par les vaisseaux du rein. La vascularisation rénale est 
exclue autant que possible du contourage mais la tumeur se développe dans un continuum 
avec le rein et en détournant la vascularisation rénale d’origine, il est donc possible que le 
signal provenant du rein masque en partie celui provenant de la tumeur. 
 
2.2. Etude sur la segmentation d’une tumeur de forme « haricot » 
 
Tout comme dans le cas de la tumeur de forme ellipsoïde, sur cette tumeur de forme 
« haricot » à J0 puis progressivement ellipsoïde à J7 et J14, nous avons placé plusieurs régions 
d’intérêt : en 2D, la région de forme libre prise comme référence, la plus grande région 
elliptique incluse dans cette forme, la plus petite région elliptique englobant cette forme, et 
une région elliptique intermédiaire. En 3D, trois régions ellipsoïdes, petite, intermédiaire prise 
comme référence, et grande, ainsi qu’une région ellipsoïde latérale positionnée sur la face 
inférieure de la forme « haricot » comme illustré en jaune à la figure 11. De la même manière 
que pour la tumeur de forme ellipsoïde, les résultats sont reportés dans le tableau 2. 
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A J0, on retrouve la même tendance qu’avec la tumeur de forme ellipsoïde, c’est-à-dire 
que la variabilité des paramètres quantitatifs est moindre en 2D qu’en 3D. En particulier, l’AUC 
varie de 18% en 2D contre 116% en 3D (en incluant la ROI latérale en jaune mentionnée ci-
dessus). On remarque que cette variabilité à la fois en 2D et en 3D est accrue par rapport à la 
tumeur précédente, probablement en raison de la taille réduite de la tumeur de forme 
« haricot », 93 mm3 contre 227 mm3, ce qui rend plus difficile son contourage précis. Ceci met 
J0 – 2D 
J0 – 3D 
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également en évidence qu’une segmentation ellipsoïde est très limitante quant à la fiabilité 
des mesures des paramètres quantitatifs et notamment l’AUC. Cette limitation pourrait avoir 
un impact important sur la précocité de détection de la réponse thérapeutique de la tumeur 
en 3D. On retrouve la même tendance pour la plupart des paramètres à J7 (PI, Slope, AWI, 
AWO) avec notamment une variabilité de l’AUC de 23% en 2D contre 51% en 3D. Alors que la 
variabilité de l’AUC en 2D reste proche de celle observée à J0, on remarque une nette 
Figure 10 : images en mode CHI 2D (haut) et 3D (bas) à J0 et à J7. Les contourages et les courbes temps-
intensité correspondantes (à droite) sont représentés dans les couleurs correspondantes. 
J7 – 2D 
J7 – 3D 
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diminution de la variabilité en 3D par rapport à J0. Cette amélioration peut provenir d’une 
meilleure détection du fait d’un volume accru de la tumeur, de 199 mm3, similaire au volume 
à J0 de la tumeur précédente où la variabilité était de 28%, mais également de l’évolution de 
la tumeur qui s’est transformée par rapport à J0 pour se rapprocher d’une forme ellipsoïde. 
A J14, la variabilité des paramètres quantitatifs en 2D augmente pour l’AUC, le PI, le 
Slope, l’AWI et l’AWO, alors qu’elle diminue en 3D. Concernant l’AUC, sa variabilité est de 40% 
en 2D contre 25% en 3D. On retrouve donc la même tendance que pour la tumeur précédente.  
Ceci s’explique par les similitudes des tumeurs à un stade évolué, avec dans ce dernier cas une 
géométrie ellipsoïde avec un volume de 384 mm3 et une vascularisation principalement 
périphérique. 
Nous avons donc observé que la forme de type « haricot » de la tumeur est source de 
grandes variations selon le choix de la région d’intérêt du fait d’une part des limitations 
logicielles et d’autre part de la proximité du rein très vascularisé. Il serait nécessaire de 
développer une solution logicielle adaptée afin de pallier cette limitation dans la segmentation 
notamment si l’on veut pouvoir l’utiliser in vivo. Comme la  forme de la tumeur des souris 
étudiées évolue dans le temps, se rapprochant d’une forme ellipsoïde, cette limitation 
concernait seulement quatre tumeurs à J0 et deux tumeurs à J7, ce qui ne nous a pas 
empêchés de mener l’étude souhaitée qui sera présentée dans la partie suivante. La région 
d’intérêt utilisée en imagerie 2D est la ROI de forme libre et en imagerie 3D le volume d’intérêt 
retenu est le volume intermédiaire, le plus proche du volume mesuré en mode B. 
D’autre part, dans les deux cas investigués, que ce soit pour la tumeur de forme ellipsoïde 
ou la tumeur de forme « haricot », les limitations liées au positionnement de la région 
d’intérêt mettent en évidence qu’il est essentiel de réaliser un meilleur positionnement de 
cette dernière. Ce positionnement peut être amélioré notamment en réalisant des 
acquisitions en mode « dual » c’est-à-dire en mode CHI et mode B simultanément, afin d’avoir 
à la fois l’image de la perfusion et l’image anatomique. Ce protocole recommandé en pratique 
clinique pour la DCE-US 2D  (Claudon et al. 2013) devrait également être étendu à la 3D. Ceci 
est d’autant plus nécessaire que la qualité de l’image est dégradée en 3D ce qui rend la 
délimitation d’autant plus difficile pour l’opérateur. 
Figure 11 : images de la tumeur de forme « haricot » à J0, en  mode CHI 2D à gauche et mode CHI 3D 
à droite. 
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  2D 3D 
  
ROI référence 
[ROI min – ROI max] 
Ecart relatif 
maximum 
avec la ROI 
de référence 
VOI référence  
[VOI min – VOI max] 
Ecart relatif  
maximum  
avec la VOI  
de référence 
J0 
Volume tumoral 
(mm3) 
95 
AUC (10-5 AU.s) 
4235  
[3461-4885] 18 % 
2672.104  
[2806.104 - 5794.104]  116 % 
PI (U.A.) 
144,2  
[111,5 – 155,1] 23 % 
761.103   
[829.103  - 1271.103 ]  67 % 
MTT (s) 
9,4  
[9,4 – 10,9] 16 % 
13,0  
[12,4 – 16,9] 30 % 
Slope (10-5 AU/s) 
123,5  
[93,1-114,6] 25 % 
432.103  
[476.103 - 647.103]  50 % 
AWI (10-5 AU.s) 
170,3  
[132,6-209] 23 % 
137.104  
[140.104 - 259.104] 89 % 
AWO (10-5 AU.s) 
4065  
[3328-4676] 18 % 
2534.104  
[2665.104 - 5535.104] 118 % 
J7 
Volume tumoral 
(mm3) 
199 
AUC (10-5 AU.s) 
4029  
[4123 - 4941] 23 % 
590.104  
[535.104 - 892.104]  51 % 
PI (U.A.) 
139,5  
[149,4 – 187,8] 35 % 
279.103  
[257.103  -415.103]  49 % 
MTT (s) 
9,5 
[8,9 – 8,8]  7 % 
8,4  
[8,4 – 8,5] 1 % 
Slope (10-5 AU/s) 
 191,6  
[242,2 – 273,5] 38 % 
232.103  
[216.103 – 325.103]  40 % 
AWI (10-5 AU.s) 
115  
[98,5 – 131,7] 15 % 
331.104  
[295.104- 544.104] 64  % 
AWO (10-5 AU.s) 
3914  
[4025 - 4810] 23 % 
557.104  
[507.104- 837.104] 50 % 
J14 
Volume tumoral 
(mm3) 
384 
AUC (10-5 AU.s) 
1450  
[1562 - 2031] 40 % 
1174.104  
[1103.104 - 1461.104]  25 % 
PI (U.A.) 
41,2  
[43,0 – 56,8]  38 % 
381.103  
[364.103 - 452.103]  19 % 
MTT (s) 
11,5  
[11,9 – 12] 4 % 
11,8  
[11,7 – 12,2] 3 % 
Slope (10-5 AU/s) 
58,7  
[58,9 – 69,7] 19 % 
166.103  
[158.103 – 190.103]  15 % 
AWI (10-5 AU.s) 
33,9  
[36 – 53] 56 % 
82.104  
[78.104- 102.104] 25 % 
AWO (10-5 AU.s) 
1416  
[1525 - 1978]  40 % 
1092.104  
[1025.104- 1359.104]  24 % 
Tableau 2 : valeurs moyennes, écart-type et écart relatif entre maximum et minimum pour les 6 
paramètres quantitatifs étudiés. 
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3. Etude de l’apport de la 3D pour l’évaluation précoce de l’efficacité 
thérapeutique 
 
Dans cette étude, nous proposons de comparer la DCE-US 2D à la 3D avec une sonde 
clinique sur un modèle PDX de tumeur du rein. 
 
3.1. Comparaison de la croissance tumorale dans les deux groupes 
 
Afin d’étudier la variation des volumes des tumeurs au cours du temps correspondant 
aux critères RECIST, nous nous sommes intéressés à la distribution des volumes tumoraux 
dans chaque groupe avant le démarrage du protocole médicamenteux. L’objectif ici est de 
s’assurer d’une répartition équivalente des souris dans chaque groupe selon leur volume 
tumoral en vue d’éviter tout biais sur la mesure par la suite. 
 
3.1.1. Volumes initiaux à J0 
 
Les volumes tumoraux mesurés en mode B à J0 sont représentés dans le tableau 3. Le 
volume moyen à J0, jour de début du traitement, était de 194 ± 178 mm3 pour le groupe 
contrôle et de 150 ± 89 mm3 pour le groupe traité. 
 
 Volume tumoral à J0 (mm3) 
 Groupe traité Groupe contrôle 
 30 52 
 61 62 
 69 63 
 118 68 
 118 95 
 123 97 
 124 110 
 181 145 
 182 227 
 214 377 
 219 443 
 361 587 
Moyenne ± écart-type 150 ± 89  194 ± 178 
Tableau 3 : volumes tumoraux à J0 des 24 souris de l’étude, mesurés en mode B. 
Pour déterminer si les deux groupes sont similaires en termes de volumes tumoraux, nous 
avons effectué le test de Wilcoxon Mann-Whitney qui donne un p = 0,93. Il n’y a donc pas de 
différence statistiquement significative entre les volumes tumoraux dans les deux groupes. 
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3.1.2. Evolution des volumes dans le temps 
 
 
Figure 12 : volumes tumoraux normalisés au cours du temps pour le groupe traité et pour le groupe 
contrôle. Les barres d’erreur représentent l’écart-type.  
Les volumes normalisés pour chaque souris par le volume à J0 sont représentés à la 
figure 12, où les barres d’erreur représentent l’écart-type sur les souris d’un même groupe. 
Dans cette étude, il n’y a pas de réponse en volume (critères RECIST) dans le groupe traité sur 
la période de 21 jours étudiée. Cependant, on observe une croissance tumorale ralentie dans 
le groupe traité par rapport au groupe contrôle ce qui montre l’efficacité du sunitinib pour 
limiter la croissance tumorale. Ces résultats sont cohérents avec ce qui avait déjà été observé 
lors des études antérieures menées avec ce modèle tumoral au sein de l’équipe, c’est à dire 
un contrôle voire une régression du volume tumoral lors du traitement par sunitinib.  
De plus, on remarque une augmentation de la variabilité entre J0 et J14, principalement 
dans le groupe contrôle. Ceci s’explique par le fait qu’en fonction de la zone de prélèvement 
du fragment tumoral greffé à la souris, la tumeur est plus ou moins agressive. De ce fait il 
existe une hétérogénéité en termes de taux de croissance entre les 24 souris. Cette 
hétérogénéité présente dans les deux groupes s’accentue au cours de la croissance tumorale 
ce qui explique probablement la grande variabilité du volume à partir de J7 dans le groupe 
contrôle par rapport au groupe traité où la croissance tumorale est maîtrisée. Par ailleurs, la 
diminution du volume tumoral et de sa variabilité dans le groupe contrôle entre J14 et J21 
peut s’expliquer par le biais d’attrition par mise à mort et par décès des souris présentant les 
plus grosses tumeurs (et donc source de variabilité) conformément au protocole éthique. (cf. 
tableau 4). 
 
 J0 J7 J14 J21 
Souris contrôles 12/12 11/12 8/12 5/12 
Souris traitées 12/12 10/12 8/12 4/12 
Tableau 4 : suivi du nombre de souris inclues dans l'analyse des résultats au cours du temps. 
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3.2. Etude comparative de l’imagerie 2D par rapport à l’imagerie 3D 
 
3.2.1. Paramètres quantitatifs mesurés 
 
Pour rappel, les paramètres quantitatifs mesurés déjà décrits au chapitre 1, paragraphe 
4.4.2., sont extraits de la modélisation de la courbe temps-intensité par l’équation 
polynomiale suivante (Elie et al. 2014 : Brevet N° WO/2008/053268 « Procédé et Système de 
Quantification de Vascularisation Tumorale »; Lassau et al. 2012) : 
𝐼(𝑡) = 𝑎0 + (𝑎1 − 𝑎0) ×
(𝐴+(
𝑡
𝑎2
)𝑝)
(𝐵+(
𝑡
𝑎2
)𝑞)
    Équation 2 
Où I(t) est l’intensité du signal en fonction du temps exprimée en unité arbitraire, a0 est la 
valeur de l’intensité à t=0 avant l’arrivée des agents de contraste, a1 est valeur maximale de 
l’intensité, a2 est le temps de montée jusqu’à l’intensité maximale, p est lié à la pente du 
remplissage, q est lié à la pente de l’élimination des agents de contraste, et A et B sont des 
paramètres arbitraires. 
 
De cette courbe sont extraits sept paramètres graphiques qui vont pouvoir être corrélés à la 
vascularisation :  
a) Le rehaussement maximal (PI : Peak Intensity ou PE : Peak Enhancement) atteint au 
temps tmax 
b) Le temps de montée (TTP : Time to Peak ou RT : Rise Time) qui est égal à tmax – tL où tL 
est le temps entre l’injection du produit de contraste et le début de la prise de 
contraste 
c) L’aire sous la courbe (AUC : Area Under the Curve) de la courbe temps-intensité 
d) L’aire sous le remplissage (AWI : Area Under the Wash-In) est l’aire sous la première 
partie de la courbe temps-intensité entre t = 0 et tmax 
e) L’aire sous la vidange (AWO : Area Under the Wash-Out) est l’aire sous la seconde 
partie de la courbe temps-intensité entre tmax et la fin de l’acquisition 
f) La pente de la tangente à la courbe au moment du remplissage, prise à mi-hauteur 
(WiR : Wash-In Rate ou Slope) 
g) Le temps de transit moyen (MTT : Mean Transit Time) est mesuré à mi-hauteur de la 
courbe temps-intensité 
 
3.2.2. Analyses statistiques et résultats 
 
Les analyses statistiques ont été réalisées par Paul-Henri Cournède du laboratoire MICS 
(Centrale-Supélec) avec le test de Wilcoxon-Mann-Whitney. 
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Evolution des paramètres entre groupe contrôle versus groupe traité  
 
Tableau 5 : résultats des tests statistiques. 
Les valeurs des tests statistiques pour chacun des paramètres quantitatifs ainsi que pour 
les MVD mesurées en histologie sont présentées dans le tableau 5. La différence correspond 
à la différence des moyennes normalisées par rapport à J0 du groupe contrôle par rapport au 
groupe traité, divisée par l’erreur type de la moyenne. Ces résultats sont représentés 
graphiquement à la figure 13. 
Sur la figure 13, on observe en 2D une différence statistiquement significative entre le 
groupe traité et le groupe contrôle à J7 pour le PI, l’AUC ainsi que l’AWI et l’AWO, 
correspondant à des différences de 2,5 ; 2,1 ; 1,4 et 2,2 respectivement. Ces résultats sont en 
accord avec la validation clinique de l’AUC comme biomarqueur. Par ailleurs, le PI et l’AWI et 
 
2D 3D 
Différence p Différence p 
PI 
  
  
J 7 2,51 0,02 0,65 0,36 
J 14 0,05 0,48 2,36 0,02 
J 21 0,95 0,21 0,05 0,63 
TTP 
  
  
J 7 -0,11 0,64 0,39 0,33 
J 14 -0,52 0,77 -0,13 0,66 
J 21 -2,23 0,90 -1,10 0,72 
MTT 
  
  
J 7 -0,02 0,85 -0,25 0,67 
J 14 0,03 0,83 -0,71 0,61 
J 21 -2,41 0,94 -1,68 0,94 
Slope 
  
  
J 7 1,59 0,07 -0,21 0,44 
J 14 0,39 0,31 1,89 0,04 
J 21 1,23 0,06 0,06 0,55 
AUC 
  
  
J 7 2,13 0,01 0,60 0,28 
J 14 0,08 0,48 1,54 0,08 
J 21 0,09 0,37 -0,16 0,72 
AWI 
  
  
J 7 1,39 0,05 1,24 0,19 
J 14 -0,07 0,65 1,53 0,05 
J 21 -0,50 0,45 -0,23 0,63 
AWO 
  
  
J 7 2,18 0,01 0,54 0,28 
J 14 0,09 0,48 1,53 0,08 
J 21 0,15 0,37 -0,16 0,72 
Volume 
  
  
J 7 2,24 0,01 Même volume en 2D et en 
3D J 14 1,80 0,01 
J 21 1,96 0,06 
MVD (vaisseaux /µm²) J 21 NC 0,90 
MVD (vaisseaux /µm²) tot J 21 NC 0,73 
MVD (surface vaisseaux /µm²) J 21 NC 0,19 
MVD (surface vaisseaux /µm²) tot J 21 NC 0,56 
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l’AWO sont corrélés à l’AUC. En revanche en 3D, l’écart entre le groupe traité et le groupe 
contrôle n’est pas significatif avec des différences de 0,7 ; 0,6 ; 1,2 et 0,5 pour le PI, l’AUC, 
l’AWI et l’AWO respectivement. Cette perte d’information a priori en 3D par rapport à la 2D 
est probablement liée à la taille des tumeurs qui ne permet pas un contourage adéquat. Il est 
également possible que l’hétérogénéité tumorale n’affecte pas de la même manière les 
images 2D et les images 3D et donc ne permette pas de différencier le groupe traité du groupe 
contrôle en 3D. 
En revanche à J14, aucun biomarqueur n’est significatif en 2D, avec des différences de 
0,1 ; 0,1 ; -0,1 et 0,1 pour le PI, l’AUC, l’AWI et l’AWO respectivement. Cependant, en 3D, on 
observe cette fois-ci une différence significative pour le PI, l’AWI et la Slope avec des 
différences de 2,4 ; 1,5 et 1,9 respectivement. On observe également une tendance similaire 
pour l’AUC et l’AWO avec des différences de 1,5 et 1,5 contre 0,1 et 0,1 en 2D. A ce stade, les 
tumeurs sont plus volumineuses et plus hétérogènes avec une nécrose centrale visible. Ceci 
explique probablement la capacité de la 3D à distinguer une différence globale sur la tumeur 
par rapport à la 2D qui donne des informations partielles. 
Figure 13 : représentations graphiques de la différence pour le PI, l’AUC, l’AWI, l’AWO et la Slope. En 
bleu en 2D, en rouge en 3D. 
 
Concernant les biomarqueurs de dynamique temporelle que sont le MTT et le TTP 
représentés à la figure 14, on n’observe pas de différence significative entre le groupe traité 
et le groupe contrôle. Cependant, la tendance globale est la diminution de la différence au 
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cours du temps, c’est-à-dire que la dynamique de remplissage des tumeurs traitées est plus 
lente que celles des tumeurs contrôles, ce qui est attendu par rapport à l’effet du traitement 
anti-angiogénique. 
 
Figure 14 : représentations graphiques de la différence pour la MTT et la TTP. En bleu en 2D, en rouge 
en 3D. 
 
Enfin, concernant la MVD, quelle que soit la méthode de calcul de celle-ci, on n’observe 
pas de différence significative entre le groupe traité et le groupe contrôle, à J21. 
 
3.2.3. Discussion 
 
Le modèle tumoral utilisé dans cette étude avait précédemment été employé au sein de 
l’équipe pour démontrer avec succès l’intérêt de l’imagerie moléculaire en ultrasons. Ce 
modèle PDX orthotopique a un intérêt par rapport aux greffes sous-cutanées de lignées 
cellulaires, puisqu’il reproduit de manière fiable la tumeur d’origine du patient après plusieurs 
passages sur souris. En effet, le microenvironnement tumoral incluant la vascularisation est 
implanté avec les cellules tumorales donc en respectant l’architecture initiale. Il est reporté 
dans la littérature que ce type de tumeurs continue de développer une microvascularisation 
humaine sur plusieurs générations de transplantations (Thong et al. 2014). Toutefois, ce 
modèle présente l’inconvénient d’avoir une plus grande variabilité de croissance tumorale 
entre chaque souris d’une même cohorte et une plus grande complexité de manipulation. Par 
ailleurs, ce modèle mieux vascularisé a de manière générale moins tendance à nécroser que 
les tumeurs sous-cutanées. Dans les études sur des types tumoraux variés implantés en sous-
cutané, que ce soit des cancers de l’ovaire, du pancréas, du cerveau ou du cancer colorectal, 
les tumeurs sous-cutanées nécrosent au-delà d’un certain volume de manière précoce, à la 
fois dans le groupe traité et le groupe contrôle (Bürgi et al. 2014; Deshpande et al. 2011; Zhou 
et al. 2016). Plus précisément, Bürgi et al. ont observé que les tumeurs orthotopiques étaient 
moins hypoxiques que les tumeurs sous-cutanées de même type et avaient moins tendance à 
développer de zones de nécrose importantes (Bürgi et al. 2014). Cependant dans notre étude 
nous avons été confrontés à une nécrose relativement précoce des tumeurs. Ces tumeurs, 
pourtant implantées en position orthtotopique, étaient très agressives avec une croissance 
rapide et une tendance à nécroser au centre dès J7. La zone centrale ne prenait pas le 
contraste et apparaissait comme pré-nécrotique et inflammatoire à l’histologie. Cet aspect 
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limitant des études pré-cliniques in vivo est beaucoup moins présent dans les tumeurs de 
patients à croissance beaucoup plus lente comparativement aux modèles animaux en général. 
La combinaison de la grande variabilité de croissance, du relativement faible nombre de 
souris, et de la présence de nécrose pourrait expliquer l’absence de différence significative 
entre le groupe traité et le groupe contrôle observée en histologie. Cela pourrait par ailleurs 
expliquer l’absence de différence significative observée en 3D à J7 et J21. D’autres études 
complémentaires avec un modèle tumoral plus approprié permettraient de répondre plus 
précisément à la question posée. 
Les paramètres qui sont ressortis de cette étude, le PI, l’AUC, l’AWI, l’AWO et la Slope 
étaient plus faibles dans le groupe traité que dans le groupe contrôle, ce qui est cohérent avec 
la diminution de perfusion tumorale et du volume vasculaire attendus. On remarque toutefois 
que les différences observées entre les deux groupes, à J7 en 2D et J14 en 3D, sont également 
visibles en comparant directement les volumes tumoraux, correspondant aux critères RECIST. 
Par ailleurs, nous ne retrouvons pas de différence significative de MVD entre le groupe 
contrôle et le groupe traité dans l’analyse histologique, probablement en raison du faible 
nombre de souris à J21. On remarque ici l’intérêt de l’imagerie fonctionnelle in vivo qui permet 
d’observer des différences en temps réel, sans les limitations de l’analyse ex vivo, en fin 
d’expérience. 
Concernant le contourage en 3D, celui-ci était limité pour des raisons logicielles. Cette 
limitation a probablement joué un rôle dans l’analyse à J7 où l’on observe une différence 
significative en 2D pour certains paramètres mais pas en 3D, en particulier pour la forme 
« haricot ». Cependant seules quatre tumeurs présentaient cette forme à J0 et deux à J7. La 
limitation du contourage en 3D à la forme ellipsoïde a pu influencer l’évaluation des 
paramètres de vascularisation aux stades précoces. L’amélioration de la précision du 
contourage en 3D pourrait potentiellement permettre une détection plus précoce des 
changements vasculaires. Par ailleurs, cette limitation devrait être moindre chez le patient 
avec des tumeurs de formes sphériques le plus souvent. 
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4. Conclusion 
 
Nous avons étudié dans ce chapitre l’intérêt de la DCE-US 3D pour la quantification des 
paramètres vasculaires sur un modèle de tumeur dérivée de patient, implantée in situ dans le 
rein des souris et traitée par anti-angiogénique. 
Concernant la quantification de ces paramètres vasculaires, nous avons obtenu des 
différences significatives entre le groupe contrôle et le groupe traité sur les paramètres PI, 
AUC, AWI et AWO à J7 et 2D, et sur les paramètres PI, AWI et Slope à J14 en 3D. Ces résultats 
étaient cohérents avec la réponse de la tumeur en termes de volume (critères RECIST), et il 
n’y avait pas de différence significative entre les deux groupes en termes de MVD. Ceci était 
probablement dû à la nécrose précoce au centre des tumeurs et au faible nombre de souris 
analysées. Ces facteurs ont limité l’interprétation des résultats de cette étude, qui reste donc 
une étude préliminaire. 
Pour conclure plus précisément et valider ces observations, des études 
complémentaires sont nécessaires, en employant un modèle tumoral d’évolution plus lente 
et moins nécrotique. Il serait également intéressant de réaliser des prélèvements 
histologiques aux différents temps où l’imagerie est réalisée. 
Par ailleurs, cette étude a pu montrer la faisabilité de la méthode 3D, avec un 
positionnement facilité qui réduit donc la dépendance à l’opérateur. Toutefois, celle-ci 
nécessite encore des mises au point méthodologiques concernant la segmentation, étape clé 
de la quantification. L’amélioration attendue des sondes 3D devra en effet être couplée à une 
segmentation performante de la part des constructeurs, avec notamment la possibilité 
d’acquérir simultanément l’image en mode B anatomique conformément aux 
recommandations cliniques valables en 2D, ainsi que la possibilité de tracer des volumes 
d’intérêt de formes libres. 
À performances égales, la 3D devrait permettre, par rapport à la 2D, à la fois de réduire 
la dépendance à l’opérateur et de faciliter la réinterprétation de l’examen a posteriori, et donc 
l’extension de la méthode à plus de centres hospitaliers. Si toutefois l’imagerie 3D ne 
permettait pas de détecter de manière plus précoce la réponse aux traitements, celle-ci 
pourrait néanmoins potentiellement améliorer la spécificité ou la sensibilité de la 
méthodologie de DCE-US, facteurs essentiels d’un biomarqueur d’imagerie. 
L’autre point essentiel de validation d’un tel biomarqueur d’imagerie quantitative qui 
reste à développer est l’étape de standardisation, indispensable à partir du moment où il s’agit 
de quantifier le signal sur différents appareils et dans différents centres hospitaliers.  
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Conclusion 
 
 
Déjà validée en pratique clinique, l’échographie de contraste ultrasonore dispose d’un 
biomarqueur d’imagerie quantitatif de la réponse aux traitements anti-angiogéniques. La 
mesure précoce de ce paramètre, l’aire sous la courbe (AUC) déterminée à partir de la 
quantification du signal ultrasonore au sein de la tumeur, permet de choisir rapidement la 
meilleure stratégie thérapeutique, et donc de personnaliser le traitement vis-à-vis du patient. 
Ceci est particulièrement important dans le cas des thérapies ciblées afin de limiter la durée 
du traitement en cas d’inefficacité, ce qui diminue les effets secondaires pour le patient ainsi 
que les coûts de santé. L’extension de cette méthode à grande échelle entre plusieurs centres 
hospitaliers serait facilitée par le développement de l’imagerie tridimensionnelle, moins 
opérateur-dépendant et permettant donc a priori une quantification plus robuste et fiable 
qu’en 2D. Par ailleurs, la vascularisation d’une tumeur tend généralement à être hétérogène 
et la prise en compte de l’ensemble du volume tumoral décrit sa physiologie de manière plus 
juste. L’objectif de cette thèse était d’évaluer le potentiel de l’échographie de contraste 
tridimensionnelle par rapport à l’approche 2D traditionnelle. Ce travail a été mené via deux 
approches complémentaires, in vitro et in vivo. 
 
Le premier volet de cette étude était l’approche in vitro. Pour cela, j’ai tout d’abord 
développé un banc de mesure dédié à l’imagerie ultrasonore des micro-écoulements. Ce banc 
de mesure était constitué d’un objet test appelé fantôme, présentant des canaux de taille 
proche de celle des petits vaisseaux sanguins impliqués dans l’angiogenèse tumorale. Le 
matériau silicone retenu a été choisi suite à une analyse acoustique afin de laisser passer aux 
maximum les ondes ultrasonores tout en conservant une bonne tenue mécanique permettant 
de le relier facilement au circuit d’écoulement. L’originalité de ce travail a été d’adopter les 
méthodes et outils de la microfluidique, afin d’assurer des écoulements stables, maîtrisés et 
continus dans des canaux de quelques centaines de micromètres grâce à un contrôleur de 
pression microfluidique. Ce banc de mesure a ensuite été validé tout d’abord de manière 
qualitative avec un liquide équivalent sang imagé en mode micro-Doppler puis de manière 
quantitative avec des agents de contraste ultrasonores commerciaux en mode harmonique 
de contraste. L’analyse qualitative a permis de mettre en évidence de manière objective la 
plus grande sensibilité aux vibrations du mode Doppler Energie par rapport au mode SMI, 
conformément à l’observation qualitative des cliniciens. En présence d’agents de contraste, 
nous avons déterminé des conditions de pression et de concentration permettant d’assurer 
une stabilité temporelle sur trente minutes, de manière reproductible. Les perspectives à 
poursuivre concernant le banc de mesure consistent à développer des matériaux encore 
moins absorbants d’un point de vue acoustique et des géométries plus complexes comprenant 
des embranchements pour imiter au mieux la vascularisation tumorale. 
 
Une fois ce banc de mesure validé, il a été mis en œuvre pour étudier les performances 
instrumentales d’un système clinique d’échographie de contraste 3D. L’intérêt de l’approche 
in vitro retenue a été de pouvoir mesurer objectivement l’influence des différents paramètres 
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d’acquisition sur un écoulement connu et maîtrisé. Nous avons observé que la cadence image 
n’avait pas d’influence sur la quantification du signal. Par ailleurs, une gamme d’index 
mécaniques présentant un bon compromis entre signal et bruit a été déterminée. Ces études 
pourraient être poursuivies avec les autres paramètres d’acquisition, par exemple la focale ou 
le gain, habituellement fixés au cours des protocoles cliniques. Le même dispositif a également 
permis d’évaluer les performances intrinsèques du système d’imagerie, en particulier la 
résolution spatiale et l’effet de volume partiel associé. La résolution spatiale mesurée en mode 
harmonique sur un écoulement apparait comme fortement dégradée par rapport au mode B 
anatomique, de l’ordre du millimètre dans les trois directions de l’espace. Ceci est à prendre 
en compte lors de la quantification de l’image puisqu’elle résulte en un effet de volume partiel 
à ces échelles : nous avons constaté une sous-estimation du signal lorsque la dimension du 
canal est inférieure à la résolution spatiale de la sonde. Les perspectives dans ce domaine 
seraient d’employer des sondes matricielles et onde planes permettant d’améliorer la 
résolution spatiale. Par ailleurs, il y a un besoin de développement de méthodes de correction 
de la quantification, à l’image des procédés employés en TEP où cet effet est bien connu et 
pris en compte. 
 
Le second volet de ce travail était l’approche in vivo sur souris, essentielle pour 
appréhender la complexité tumorale en imagerie dans le cadre de l’évaluation de nouvelles 
thérapies. Cette étude a permis de comparer les paramètres quantitatifs extraits des images 
2D de ceux extraits des images 3D. Nous avons obtenu une différence significative à une 
semaine en 2D et à deux semaines en 3D selon les paramètres. Il est difficile de conclure de 
manière robuste en raison de l’évolution physiologique des tumeurs qui présentaient une 
nécrose centrale importante dès la première semaine pour certaines. L’analyse histologique 
de la densité vasculaire, considérée comme mesure de référence ex vivo de la réponse aux 
traitements anti-angiogéniques, n’avait d’ailleurs pas permis de mettre en évidence de 
différence significative entre le groupe traité et le groupe contrôle. Par ailleurs, un des enjeux 
de l’imagerie 3D réside dans la segmentation des images, rendu difficile par les contraintes 
logicielles et l’impossibilité de visualiser simultanément l’image harmonique et l’image 
anatomique en mode B, conformément aux recommandations cliniques. Une des possibilités 
de l’absence de différence observable en 3D à une semaine contrairement aux résultats 2D 
réside probablement en partie dans le problème de segmentation. Il est également possible 
que la prise en compte de l’hétérogénéité tumorale dans l’ensemble du volume masque une 
éventuelle différence statistique en raison du faible nombre de souris. Des études 
complémentaires seraient nécessaires pour conclure plus précisément, avec notamment un 
modèle tumoral présentant moins de nécrose centrale. 
 
Les prochaines étapes du projet consisteraient premièrement sur l’approche in vitro à 
développer des fantômes plus complexes, encore plus réalistes, voire dans la logique du 
biomimétisme avec des organes artificiels. D’autre part sur l’approche in vivo, des études 
supplémentaires sont à mener avec un modèle tumoral présentant moins de nécrose, et à 
terme chez le patient.  
En termes de développements instrumentaux, l’amélioration des sondes 3D avec les 
sondes matricielles et la technologie d’ondes planes devra être couplée au développement 
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d’une segmentation performante de la part des constructeurs, et de la possibilité de visualiser 
l’image anatomique en mode B simultanément à l’image de contraste. 
Si la méthodologie 3D permettrait d’étendre la méthode à différents services 
hospitaliers, en revanche une méthode de standardisation reste nécessaire à partir du 
moment où il s’agit de quantifier le signal. Cette standardisation est essentielle à la réalisation 
d’études multicentriques permettant de valider les biomarqueurs d’imagerie quantitative.  
Par ailleurs, la 3D permettrait également d’accéder à de potentiels nouveaux 
biomarqueurs d’imagerie via les analyses de texture et de cartes paramétriques existantes, 
appliquées cette fois-ci aux images volumiques. 
Enfin, les développements actuels de l’intelligence artificielle (IA) sont intéressants en 
DCE-US à deux niveaux, tout d’abord à l’étape d’acquisition du signal pour optimiser le rapport 
signal sur bruit et ensuite sur les images acquises. Concernant les limites de la segmentation 
pour la méthodologie 3D, une approche séduisante pourrait être l’IA, qui est d’ailleurs 
développée par Yingping Lee au sein du laboratoire pour la segmentation des images 2D. Ces 
algorithmes d’IA appliqués à de grandes quantités de données d’imagerie (« big data » et 
radiomique) proposent des approches diagnostiques innovantes pour la recherche de 
nouveaux biomarqueurs. 
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